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1 Einleitung 
Die Entwicklung von minimal-invasiven Eingriffstechniken hat in den letzten Jahren 
zusehends an Bedeutung gewonnen. Ziel dieser Techniken ist es, sowohl der Ersatz von 
aufwendigen, riskanten und kostspieligen Operationen durch schonende und 
preisgünstige Alternativen, als auch der Ausbau von Vorsorgeuntersuchungen zur 
Früherkennung. Durch die Weiterentwicklung von Tomographen zu sogenannten 
„offenen“ Tomographen1 ist die klinische MR-Bildgebung (MRI) für chirurgische 
Eingriffe zu einem wichtigen Forschungsgebiet geworden. In Verbindung mit minimal-
invasiven Operationstechniken eröffnen sich Möglichkeiten für eine neue, extrem 
präzise und schonende Chirurgie. Miniaturisierte Endoskope und Operationswerkzeuge, 
werden eingesetzt, um Informationen aus lokal eingegrenzten Bereichen innerhalb 
menschlichen Körper zu erhalten und dort zu agieren.  
Es gibt zahlreiche MR-Methoden, die mit Hilfe von Oberflächenspulen, selektiv 
Bereiche im menschlichen Körper untersuchen [QUI1, HAA1, HUR1, SEG1, VES1, 
ZIM1]. Oberflächenspulen verbessern die Auflösung bzw. das S/N-Verhältnis im 
Vergleich zu Ganzkörperaufnahmen und werden zum Beispiel zu Messung lokaler 
Spektren eingesetzt. Im Rahmen dieser Arbeit sollte nun untersucht werden, inwieweit 
ein NMR-Endoskop, das direkt in den menschlichen Körper eingeführt wird, geeignet 
ist lokale Informationen am Ort der Endoskopspitze zu detektieren. Zu diesem Zweck 
sollte ein NMR-Endoskop entwickelt, gebaut und geeignete Messmethoden getestet 
werden.  
Im Hinblick auf vergleichbare Messanforderungen aus anderen Bereichen, aber auch 
zur Verwendung in der Medizintechnik, soll untersucht werden, ob ein NMR-Endoskop 
zu einer autarken, mobilen Sonde weiterentwickelt werden kann. Viele Anwendungen 
sind für eine Untersuchung in einem NMR-Spektrometer zu groß oder können nicht 
dorthin transportiert werden. Mobile NMR-Geräte wurden entwickelt zur Analyse von 
zum Beispiel Ölbohrlöchern [KLE1, KLE2, TAI1], antarktischem Eis [CAL2], 
                                                 
1 In medizinischen Standard-Tomographen liegt der Patient in einer geschlossenen Röhre. Die offenen 
Tomographen sind C-Förmig oder zweigeteilt und erlauben den Zugang zum Patienten während der 
NMR-Untersuchung.  
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Polymeren [EID1, GUT2] und Pflanzenwachstum [ASH1]. Teile eines größeren 
Objekts können auf diese Weise zerstörungsfrei untersucht werden. Zahlreiche 
Anwendungen sind für ein autarkes, mobiles NMR-Endoskop denkbar. Es könnte zum 
Beispiel, bei der Feuchtigkeitsbestimmung in Wänden und Gestein, die klassisch durch 
wiederholte Gesteinsentnahmen mittels Bohrungen durchgeführt wird, zum Einsatz 
kommen. Eine autarke Sonde würde weiter Bohrungen überflüssig machen, da 
bestehende Bohrlöcher genutzt werden könnten.  
In einem weiteren Teil der Arbeit sollte ein medizinisches Anwendungsgebiet für 
eine bereits bestehende NMR-Sonde untersucht werden. Die am Institut entwickelte 
NMR-MOUSE [EID1, GUT2] ist  ein Oberflachenscanner, der auf ein Messobjekt 
aufgelegt wird. Das Messprinzip der MOUSE erlaubt die frei Wahl der 
Magnetfeldausrichtung zur Probengeometrie. Dies macht das Gerät besonders geeignet 
für die Untersuchung von Anisotropien, die zu winkelabhängigen NMR-Parametern 
führen können. Der in der Medizin als Magische-Winkel-Phenomen bekannte Effekt bei 
Sehnen sollte genauer untersucht werden. Klinische Tomographen sind aufgrund der 
fest vorgegebenen Position von Probanden nur sehr eingeschränkt in der Lage solche 
Effekte zu analysieren. Hier besteht die Möglichkeit neue Anwendungsgebiete für die 
NMR-MOUSE zu erschließen und als Verfahren zu etablieren.   
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2 Theoretische Grundlagen 
In diesem Kapitel werden theoretische Grundlagen, soweit sie zum Verständnis dieser 
Arbeit von Bedeutung, sind erläutert. Aus Platzgründen wird nur auf die wichtigsten 
Themen ausführlicher eingegangen. Für eine detailliertere Betrachtung sei deshalb auf 
die weiterführende Literatur verwiesen [ABR1, CAL1, FUK1, SLI1].  
Zunächst werden in Kapitel 2.1 die Grundlagen der Kernspinresonanz (NMR aus 
dem Englischen: Nuclear Magnetic Resonance) vorgestellt. In Kapitel 2.2 wird auf das 
allen Anwendungen in dieser Arbeit zugrundeliegende Prinzip der Inside-out NMR 
eingangen. Das im wesentlichen zum Einsatz gekommene Messprinzip des Rotating 
Frame Imaging’s (RFI) wird in Kapitel 2.3 erläutert. 
2.1 Kernspinresonanz (NMR) 
2.1.1 Was ist Kernspinresonanz? 
Unter Kernspinresonanz - im weiteren auch mit NMR bezeichnet - versteht man im 
allgemeinen die Reaktion eines Kernspins, der sich in einem statischen Magnetfeld B0 
befindet, auf die Energie-Einstrahlung mittels eines oszillierenden magnetischen Feldes 
B1 senkrecht zu B0. Für die Frequenz des anregenden Feldes muss gelten 
 000 2 Bf γπω −== . ( 2.1 ) 
Die Frequenz ω0 wird durch das gyromagnetische Verhältnis γ und das Magnetfeld 
B0 bestimmt. Das gyromagnetische Verhältnis γ ist eine Konstante, die abhängig ist vom 
angeregten Atomkern. γ beträgt für Protonen (1H ) 42,58 MHz/T und für Deuteronen 
(2H) 6,54 MHz/T.  
Die Anregung mit einer elektromagnetischen Strahlung der Frequenz f0 bringt die 
Probe aus ihrem thermodynamischen Gleichgewicht. Die aufgenommene Energie wird 
in Form elektromagnetischer Wellen wieder abgegeben, so dass die Probe letztendlich 
wieder in ihren Ausgangszustand gelangt. Die abgegebene Energie - die Antwort der 
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Probe - ist kernspezifisch und erlaubt somit Rückschlüsse auf die Zusammensetzung 
und Beschaffenheit der untersuchten Kerne und Moleküle. 
Viele Atomkerne besitzen einen resultierenden Spin I und somit ein magnetisches 
Moment µ.  
 Iµ hγ=  ( 2.2 ) 
Wird ein Kern mit einem Spin I bzw. einem magnetischen Moment µ einem 
Magnetfeld B0 ausgesetzt oder in einem Magnetfeld B0 aus dem Ruhezustand 
ausgelenkt, wirkt auf ihn ein Drehmoment. Aufgrund seines eigenen Drehimpulses 
vollführt der Kern im Magnetfeld dann eine Präzessionsbewegung - auch 
Larmorpräzession1 genannt. Die Frequenz mit der die Präzessionsbewegung ausgeführt 
wird, wird Larmor-Frequenz genannt und berechnet sich nach Gleichung 2.1. Die 
Larmor-Frequenz ist eine intrinsische Resonanzfrequenz eines Kernes. Elektro-
magnetische Energie kann von einem Kernspinsystem nur bei dieser Resonanzfrequenz 
aufgenommen und abgegeben werden. 
Die Energie E einer Anzahl Kernspins in einem Magnetfeld wird klassisch mit dem 
Produkt der resultierenden makroskopischen Magnetisierung M und dem Magnetfeld B0 
beschrieben. 
 00 BME Z−=⋅−= BM  ( 2.3 ) 
Da in der NMR üblicherweise der Verlauf des statischen Magnetfeldes die z-Achse 
des ortsfesten Laborkoordinatensystems determiniert, kann Gleichung 2.3 auf das 
Produkt aus der Magnetisierung in z-Richtung – auch als longitudinale Magnetisierung 
bezeichnet - und den Betrag des Magnetfeldes vereinfacht werden. 
Für die quantenmechanische Betrachtung wird der zur Energie äquivalente 
Hamilton2-Operator verwendet: 
 0BzZ IH hγ−=  ( 2.4 ) 
Die Wechselwirkung von magnetischen Momenten mit einem Magnetfeld führt zu 
einer Aufspaltung der Energieniveaus des Atomkerns. Nach seinem Entdecker dem 
niederländischen Physiker Pieter Zeeman wird dieser Effekt als Zeeman-
Wechselwirkung bezeichnet.  
                                                 
1 Sir Joseph Larmor (1857-1942), britischer Physiker 
2 Sir William Rowen Hamilton (1805-1865), irischer Mathematiker und Physiker 
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Die Energieniveaus Em sind definiert als Eigenwerte des Hamilton-Operators HZ 1: 
 0BmEm hγ−= . ( 2.5 ) 
m ist die magnetische Quantenzahl und kann Werte zwischen  
 ImI ≤≤−  ( 2.6 ) 
annehmen. I ist die Spinquantenzahl, die auch häufig fälschlicherweise als Spin 
bezeichnet wird. Die Spinquantenzahl kann ganzzahlige und halbzahlige Werte 
annehmen. Protonen haben zum Beispiel die Spinquantenzahl ½, Deuteronen die 
Spinquantenzahl 1. Das Quadrats des Spins I determiniert die Spinquantenzahl. Der 
Eigenwert von I 2 berechnet sich zu ћ2I ( I + 1).  
Die Energiedifferenz zweier benachbarter Energieniveaus definiert das Energiequant, 
das ein Atom aufnimmt oder abgibt, wenn es den Energiezustand wechselt. Mit dieser 
Energiedifferenz ist auch die Frequenz festgelegt, mit der die Energie in Form von 
elektromagnetischer Strahlung aufgenommen bzw. abgegeben wird. 
 0001 2 fBEEE mm πωγ hhh ==−=−=∆ −  ( 2.7 ) 
Zur Anregung von Übergängen zwischen zwei Energieniveaus bei einem Magnetfeld 
von 7 T liegt die Resonanzfrequenz f0  für Protonen bei 300 MHz und bei Deuteronen 
bei ca. 46 MHz. 
Zur Beschreibung der zeitlichen Entwicklung eines Kernspinsystems wird die 
zeitabhängige Schrödinger-Gleichung herangezogen.  
 )()()( ttit
dt
d ΨΨ H−=  ( 2.8 ) 
Die Gesamtenergie des Spinsystems wird durch den Hamilton-Operator )(tH  
beschrieben. Zur vollständigen Beschreibung des Zeitverhaltens eines Kernspins I ist 
neben der oben beschriebenen Zeeman-Wechselwirkung (Gl. 2.4) noch die Betrachtung 
weiterer Wechselwirkungen notwendig. 
 GCSDHFZGesamt HHHHHHH +++++= χ . ( 2.9 ) 
Ein Überblick über die wichtigsten Kernspinwechselwirkungen und die 
entsprechenden Hamilton-Operatoren ist in Tabelle 2.1 gegeben. Im folgenden soll auf 
die wichtigsten Wechselwirkungen noch ausführlicher eingegangen werden. 
                                                 
1 Der Index Z steht für Zeeman-Wechselwirkung. 
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kooWechselwirkung Hamilton-Operator Größenordnung 
in MHz 
Zeeman 0zZ BIH hγ−=   300 
Hochfrequenz x)( IH ⋅−= tB1HF hγ   0,05 
Dipolare Kopplung ∑
<
⋅⋅=
lk
lklkD IDIH   0,05 
Chemische Verschiebung 0B⋅⋅= SIH hγCS   0,03 
Suszeptibilität 0B⋅⋅= XIH hγχ   0,03 
Gradient r⋅⋅= GIH hγG   - 
Tabelle 2.1:   
Kernspinwechselwirkungen und die entsprechenden Hamilton-Operatoren. 
Die angegebenen Größenordnungen gelten für 1H in einem Magnetfeld von 7 
Tesla. Auf eine Angabe der Größenordnung bei Gradienten wurde verzichtet, 
da der Wert abhängig vom Experiment extrem variiert.  egung durch Hochfrequenz  
 Verfahren der NMR beobachten ein Kernspinsystem beim Wiedererlangen des 
modynamischen Gleichgewichts nach dessen Anregung durch elektromagnetische 
hlung. Die Anregung erfolgt mit einem oszillierenden magnetischen Feld B1 
krecht zum statischen Magnetfeld B0.  
)cos(2)( 011 ϕω += teBtB HFx  ( 2.10 ) 
ichung 2.10 beschreibt ein solches linear eingestrahltes Hochfrequenzfeld mit der 
uenz ωHF und der Phase ϕ0. Um das Kernspinsystem anzuregen, d.h. Übergänge 
 Kernspinniveaus zu erzeugen, muss die Frequenz ωHF des Anregungsfeldes B1 
ch der Larmor-Frequenz ω0 sein (Gl. 2.1). In der klassischen Betrachtung bewirkt 
e Anregung eine Auslenkung der makroskopischen Magnetisierung M0 (Gl. 2.3).  
us praktischen Gründen wird an dieser Stelle das rotierende Koordinatensystem 
S) eingeführt. Das RKS rotiert im Gegensatz zum statischen Labor-
rdinatensystem mit der Hochfrequenz ωHF. Im RKS wird die Rotation mit ωHF zu 
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einem statischen Zustand, die durch Wechselwirkungen hervorgerufenen 
Abweichungen können so einfacher dargestellt werden. 
Dipolare Kopplung  
Der Hamilton-Operator DH  beschreibt die dipolare Wechselwirkung, auch Dipol-Dipol-
Wechselwirkung genannt. DH  beschreibt die Effekte, die durch benachbarte Kernspins 
ausgelöst werden. DH  ist gegeben durch 
 ∑
<
⋅⋅=
lk
lklkD IIH D . ( 2.11 ) 
Der Kopplungstensor klD wird beschrieben durch 
 ( ) ( )



⋅⋅⋅
−
⋅
=
53
0 3
4 r
rr
r
lklklk
kl
IIIID
π
γγµ h . ( 2.12 ) 
Die Wechelwirkung alle Spinpaare der Probe werden summiert. Die Indizes k und l 
stehen jeweils für zwei koppelnde Kerne. r ist der Verbindungsvektor zwischen den 
koppelnden Kernen. Nach Säkularnäherung und Transformation in das rotierende 
Koordinatensystem ergibt sich aus Gleichung 2.11 und 2.12 für den homonuklearen Fall 
mit γγγ == lk  
 ( ) ( )kjlzkzkl IIIIH −⋅−=∑ 31cos3
4
2
l<k
3
2
0
D θ
π
γµ
r
h  ( 2.13) 
 
und für den heteronuklearen Fall mit lk γγ ≠  
 
 ( ) lzkzkllk SIH ⋅−= ∑ 1cos3
4
2 2
l<k
3
0
D θ
π
γγµ
r
h  ( 2.14 ) 
Der winkelabhängige Anteil in Gleichung 2.13 und Gleichung 2.14 enthält hierbei 
Informationen über die räumliche Position zweier Spins zueinander. 
Ist die Molekularbewegung der Kernspins weniger oder kaum eingeschränkt, wie 
zum Beispiel in Flüssigkeiten, wirkt sich die dipolare Kopplung kaum aus. Aufgrund 
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der großen Bewegungsfreiheit ist die Orientierung der Kernspins über die Probe isotrop 
und schnell. Die Gesamtkopplung wird zu null gemittelt. In der Festkörper-NMR wird 
die dipolare Kopplung jedoch neben der Zeeman-Wechselwirkung zur bedeutendsten 
Wechselwirkung. In Festkörpern sind die Kernspins in ihrer molekularen Bewegung 
wesentlich eingeschränkter und sehr viel langsamer. Hieraus resultiert eine anisotrope 
Molekularbewegung der Kerne und folglich eine anisotrope Dipol-Dipol-Kopplung.  
Chemische Verschiebung  
Das Magnetfeld B0 am Ort der Atomkerne wird durch lokale Felder - verursacht durch 
induzierte Gegenfelder, Nachbargruppeneffekte und intermolekulare Wechselwirkungen 
- überlagert. Die Variationen des Magnetfeldes führen zu einer Verschiebung der 
Resonanzfrequenz des Atomkerns (Gl. 2.1) und ist in der NMR-Antwort detektierbar. 
Die chemische Verschiebung ist ein charakteristisches Merkmal des Kernverbunds und 
erlaubt somit Rückschlüsse auf den molekularen Aufbau des untersuchten 
Kernspinsystems. Der entsprechende Hamilton-Operator lautet: 
 0B⋅⋅= σγ IH hCS  ( 2.15 ) 
Die chemische Verschiebung σ  ist ein Tensor zweiter Stufe mit neun Elementen. Die 
schnellen molekularen Bewegungen, wie sie in Flüssigkeiten auftreten, ermöglichen 
eine Vereinfachung der Betrachtung. In diesem Fall muss nur die Spur des Tenors 
berücksichtigt werden: 
 
3
)(Tr σ
σ =CS . ( 2.16 ) 
Die chemische Verschiebung ist eine charakteristische Größe von Atomkernen und 
somit eines der wichtigsten Werkzeuge zur Strukturauflösung in der NMR-
Spektroskopie. 
Suszeptibilität 
Unter der Wirkung eines Magnetfeldes erfahren Atome und Moleküle eine 
Polarisierung. Die hierdurch erzeugten inneratomaren und innermolekularen 
Ringströme überlagern mit ihrem Magnetfeld das äußere Magnetfeld. Dieser Effekt der 
diamagnetischen Suszeptibilität bildet zugleich die eigentliche Ursache der chemischen 
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Verschiebung. Der entsprechende Hamilton-Operator χH  ist somit analog zur 
chemischen Verschiebung. 
  0B⋅⋅= χγχ IH h   ( 2.17 ) 
Ein noch stärkerer Effekt tritt im Fall von paramagnetischen Kernsystemen auf, da 
durch das ungepaarte Elektron starke magnetische Felder induziert werden, die sich 
wiederum auf die Relaxationsprozesse auswirken. 
In der NMR-Bildgebung sorgen unterschiedliche Suszeptibilitäten innerhalb einer 
Probe in der Regel für unerwünschte Artefakte im NMR Bild. Schwankende 
Signalintensitäten und somit eine verminderte räumliche Auflösung können durch 
Verunreinigungen in der Probe oder durch Phasengrenzflächen innerhalb der Probe 
hervorgerufen werden. 
2.1.2 Relaxation 
Wird ein Spinsystem mit elektromagnetischer Strahlung bei seiner Larmor-Frequenz 
angeregt, wird Energie auf die Atomkerne übertragen, was quantenmechanisch 
betrachtet Veränderungen der Energiezustände einzelner Kerne zur Folge hat. In der 
klassischen Betrachtungsweise führt die Anregung zur Auslenkung der magnetischen 
Momente der Kernspins aus der Ruhelage parallel zum statischen Magnetfeld B0. Die 
makroskopische Magnetisierung M0,  die im thermodynamischen Gleichgewicht durch 
die Besetzungsdifferenz der Energieniveaus bestimmt ist (Gl. 2.18), wird aus der z-
Achse in die x-y Ebene ausgelenkt. 
 


 −
=


 ∆−
=
Tk
B
Tk
E
N
N 0expexp γ
α
β h  ( 2.18) 
In diesem Zusammenhang spricht man von einer longitudinalen Magnetisierung Mz – 
die Magnetisierung, die entlang der z-Achse verläuft – und der transversal 
Magnetisierung Mxy – die Magnetisierung, die in der x-y Ebene beobachtet werden 
kann.  
Nach dem Abschalten des oszillierenden magnetischen Anregungsfeldes ist das 
System bestrebt, in das thermodynamische Gleichgewicht zurückzukehren, wobei die 
aufgenommene Energie wieder abgegeben wird. Der Magnetisierungsvektor kehrt in die 
Ausgangslage entlang der B0-Feldlinien zurück. Der Prozess der Rückkehr in den 
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Gleichgewichtszustand wird als Relaxation bezeichnet. Bei der Relaxation unterscheidet 
man zwei Formen. Zum einen die Spin-Gitter-Relaxation, die den Energieverlust des 
Systems aufgrund von Wechselwirkungen mit dem umliegenden Gitter erfasst, und zum 
anderen die Spin-Spin-Relaxation, die die Dephasierung der in Phase rotierenden 
Protonen durch regellose örtliche Magnetfeldschwankungen erfasst. 
Spin-Gitter-Relaxation 
Bei der Spin-Gitter-Relaxation betrachtet man den Verlauf der Longitudinal-
magnetisierung Mz. Mz relaxiert exponentiell und kehrt zum Wert der 
Anfangsmagnetisierung M0 zurück. Die Zeitkonstante des exponentiellen Verlaufes ist 
die Relaxationszeit T1. T1 ist der charakteristische Parameter für die Spin-Gitter-
Relaxation. Eine Beschreibung des Spin-Gitter-Relaxationsprozesses kann mit der 
Bloch-Gleichung erfolgen [BLO]: 
 
1
0
T
MM
dt
dM zz −
−= . ( 2.19 ) 
Die Lösung der Differentialgleichung liefert für Mz 
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Die Ursache für die Spin-Gitter-Relaxation sind Bewegungen auf molekularer 
Ebene. Wechselwirkungen mit benachbarten elektromagnetischen Feldern die im 
Bereich der Larmor-Frequenz liegen, führen zu einem raschen Energieaustausch mit 
dem umliegenden Gitter. Das System relaxiert schnell. Kleine T1-Zeiten (T1 < 1s) treten 
besonders bei Flüssigkeiten auf, da dort die molekulare Bewegung besonders groß ist. 
Im Gegensatz dazu ist bei den Festkörpern aufgrund der eingeschränkten Beweglichkeit 
der Wert für T1 weitaus größer und kann sogar Minuten oder Stunden betragen. Bei 
biologischem Gewebe liegt T1 zwischen 50 Millisekunden und einigen wenigen 
Sekunden. Weitere Wechselwirkungen, wie zum Beispiel verstärkte dipolare 
Kopplungen bei paramagnetischen Molekülen, führen zu einer Beschleunigung des 
Relaxationsprozesses. 
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Das Inversion-Recovery-Experiment (IR) ist eine Möglichkeit die Spin-Gitter-
Relaxation T1 zu ermitteln [VOL1]. Ein 180°-Impuls invertiert die anfängliche 
Magnetisierung Mz nach -Mz. Während des Relaxationsprozesses fällt die 
Magnetisierung auf Null und kehrt dann wieder in denn Gleichgewichtszustand zurück. 
Um den Wert der Magnetisierung nach einer Inversionszeit TI zu bestimmen, wandelt 
ein 90°-Messimpuls die Magnetisierung in eine messbare transversale Magnetisierung 
in der x-y-Ebene um (Abbildung 2.1).  
Inversions-Zeit TI
180° 90°
t
 
Abbildung 2.1:  
Inversion-Recovery-Sequenz (IR). Nach Invertierung der Magnetisierung wird die 
zum Zeitpunkt TI vorhandene Magnetisierung Mz in die Messebene geklappt. Das 
Experiment wird mit verschiedenen Zeiten TI wiederholt, um den kompletten 
Relaxationsprozess zu erfassen [VOL1]. 
Durch Wiederholung des Experimentes mit steigenden Werten für die Inversionszeit TI 
wird die exponentielle Rückkehr der Magnetisierung detektiert. Hier gilt 
 ( ) )21( 10 T
t
zz eMtM
−
−= . ( 2.21 ) 
Es ist zu beachten, dass zwischen den Scans eine hinreichend lange Erholungszeit TRD 
eingehalten wird, so dass sich die gesamte Probe wieder im thermodynamischen 
Gleichgewicht befindet. Andernfalls führt dies zu einem deutlichen Signalverlust und 
einem schlechten S/N-Verhältnis. Als Faustregel sollte TRD > 5 T1 eingehalten werden. 
Spin-Spin-Relaxation 
Der Spin-Spin-Relaxation – manchmal auch als transversale Relaxation bezeichnet – 
beschreibt den Zerfall der transversalen Magnetisierung Mxy nach einem 
12 2. Theoretische Grundlagen 
Anregungspuls. Im Gegensatz zum Energietransfer zwischen Spins und Gitter (s.o.) 
sind hier die Einflüsse durch den Energietransfer zwischen benachbarten Spins 
berücksichtigt. In der klassischen Beschreibung versteht man hierunter den Verlust der 
Phasenkohärenz der transversalen Magnetisierung Mxy. Nach der Anregung des 
Spinsystems präzidieren alle ausgelenkten Spins in Phase. Lokale Schwankungen des 
Magnetfeldes B0 aufgrund molekularer Feldbeiträge führen zu leichten temporären 
Schwankungen der Präzessionsgeschwindigkeit und somit zu einer Phasenverschiebung 
der Spins untereinander. Als Folge zerfällt die transversale Magnetisierung.  
Die mathematische Beschreibung erfolgt wiederum mit Hilfe der Bloch-Gleichungen 
[BLO1] 
 
2T
M
dt
dM xyxy
−= . ( 2.22 ) 
und führt zur Spin-Spin-Relaxationszeit T2 
 20)(
T
t
xy eMtM
−
=  ( 2.23 ) 
Zur vollständigen Betrachtung der Spin-Spin-Relaxation müssen noch die Einflüsse von 
B0-Feldinhomogenitäten )( 02
BT  und von lokalen Suszeptibilitätsunterschieden )( 2
χT  
berücksichtigt werden. Die Summe aller Effekte, die zum Kohärenzverlust führen, 
werden mit der Relaxationsrate T2* beschrieben. 
 χ
222
*
2
1111
0 TTTT B
++=  ( 2.24 ) 
Da B0-Feldinhomogenitäten und Suszeptibilitätsunterschiede konstant bleiben, lassen 
sich hierdurch verursachte Kohärenzverluste mittels Echo-Verfahren refokusieren.  
Eine Möglichkeit die Spin-Spin-Relaxationszeit T2 zu messen, ist eine Folge von Hahn-
Echo-Experimenten. Beim Hahn-Echo folgt einem 90°-Auslenkungspuls ein 180°-
Refokussierungspuls, der die Dephasierungen durch lokale B0-Feldinhomogenitäten 
zurückführt. Das generierte Echo wird detektiert. Wiederholt man die Messung mit 
unterschiedlichen Echozeiten Te (Zeit zwischen den Pulsen), kann aus dem Zerfall der 
Echoamplituden T2 ermittelt werden (siehe Gl. 2.23). Wesentlich effektiver ist das 
Carr-Purcell-Melboom-Gill-Experiment (CPMG) [CAR1, MEI1]. Mit dieser 
Multiechosequenz wird der gesamte Echozerfall in einem Experiment aufgenommen 
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(Abbildung 2.2). Nach dem Auslenken aus dem Gleichgewichtszustand mit einem 90°-
Puls wird die transversale Magnetisierung im Abstand Te immer wieder refokusiert. 
Zwischen den Refokussierungspulsen werden die jeweils nach der Zeit Te/2 
auftretenden Echos detektiert. 
T / 2e T / 2e T / 2e 
180°90°
Echo
n
t
 
Abbildung 2.2:  
Carr-Purcell-Beiboom-Gill-Sequenz (CPMG). Der Refokussierungspuls wird 
nach der Zeit Te n-mal wiederholt. Durch die Aufnahme der um Te/2 versetzten 
Echos kann der transversale Magnetisierungsverfall in einem Experiment 
bestimmt werden [CAR1, MEI1]. 
 
2.1.3 Bildgebung 
Grundvoraussetzung für eine gute Strukturauflösung in der NMR-Spektroskopie ist die 
Homogenität des statischen Magnetfeldes B0. Sogenannte Shimspulen sorgen dafür, das 
Schwankungen aufgrund von Temperatur, Materialeigenschaften etc. empirisch 
minimiert werden können. Inhomogenitäten führen zu Linienverbreiterung und 
verhindern eine hohe Auflösung der Resonanzfrequenzen in den Spektren.   
In der NMR-Bildgebung werden Informationen über die räumliche Verteilung im 
Messobjekt gesammelt [TAL1]. Der notwendige physikalische Zusammenhang 
zwischen Magnetfeld und räumlicher Dimension wird hierbei mit konstanten 
Magnetfeldgradienten hergestellt. Im Gegensatz zur Spektroskopie wird also eine 
bewusste Störung der Homogenität des  Polarisationsfeldes herbeigeführt, in der eine 
lineare Beziehung zum Ort kodiert wird.  
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Frequenzkodierung 
Da eine lineare Beziehung zwischen Magnetfeld und der NMR-Frequenz besteht (Gl. 
2.1), führt die Verwendung konstanter Magnetfeldgradienten direkt zur Kodierung in 
einer räumlichen Dimension. Orte, an denen das Magnetfeld von B0 abweicht, 
präzidieren mit einer Frequenz, die um  
 B∆−=∆ γω  ( 2.25 ) 
von der Larmor-Frequenz abweicht. In Amplitude und Dauer gesteuerte Zusatzspulen 
werden synchron zur HF-Anregung gepulst und erzeugen den gewünschten linearen B0-
Feldverlauf.  
Unter der Voraussetzung, dass das Zusatzfeld der Magnetfeldgradienten klein ist im 
Vergleich zum statischen Magnetfeld und in Richtung von B0 zeigt, lässt sich der 
Magnetfeldgradient als Gradientenvektor G schreiben 
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Hier sind nur die Komponenten berücksichtigt, die parallel zu B0 verlaufen. Mit dem 
Gradientenvektor lässt sich nun die Ortsabhängigkeit der Resonanzfrequenz wie folgt 
darstellen: 
 ( ) )()( 000 zGyGxGBB zyx +++−=⋅+−= γγω rGr . ( 2.27 ) 
Die räumliche Verteilung der Atomkerne innerhalb des Messobjektes wird durch den 
Gradienten auf die Koordinatenachse projiziert, in die der Gradient wirkt.  
Betrachten wir ein einfaches System mit einem konstanten Magnetfeldgradienten in 
x-Richtung  
 xGx=⋅ rG . ( 2.28 ) 
Für das Signal eines FID’s im mit ω0 rotierenden Koordinatensystem folgt dann unter 
Vernachlässigung aller Effekte  
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 ( ) ( )∫= dxexts txGi xγρ . ( 2.29 ) 
ρ(x) ist die Projektion der Spindichte-Verteilung auf die x-Achse. Durch einfache 
Fourier-Transformation von Gleichung 2.29 folgt die Projektion der Spindichte-
Verteilung des Objektes auf die x-Achse (Abbildung 2.3) [ANG1]. 
x
Projektions-
richtung
Aufsicht
Messobjekte
Signal-
Amplitude
 
Abbildung 2.3:  
Schematische Darstellung der Projektion der Spindichte-Verteilung auf eine 
räumliche Achse. Die Signalamplitude ist für eine ideal schmale Linienbreite 
dargestellt. Unter realistischen Umständen wird die Projektion verbreitert und 
abgerundet.  
Bei einer korrekten Betrachtung können Effekte wie zum Beispiel Relaxation und 
chemische Verschiebung nicht vernachlässigt werden. Das heißt, dass in das 
ortskodierte Spektrum nach der Fourier-Transformation eine spektrale Funktion gefaltet 
ist (Multiplikation in der Zeitdomäne). Diese spektrale Funktion repräsentiert die 
Linienbreite und die chemische Verschiebung des Objektes. Unterschiedliche 
Linienbreiten und chemische Verschiebungen finden sich in Form von 
Verschmierungen in der Projektion wieder. Für den Fall, dass die spektralen 
Eigenschaften ortsunabhängig sind, kann die Projektion durch eine Faltung korrigiert 
werden. Dies ist in der Realität leider selten der Fall.  
Die Tatsache, dass sich charakteristische Eigenschaften eines Stoffes im Messsignal 
wiederfinden, wird für den Bildkontrast genutzt. Generell gilt, dass Material-
eigenschaften, die durch NMR-Spektroskopie zugänglich sind, sich auch als 
Kontrastparameter in der NMR-Bildgebung einsetzen lassen. Hierzu gehören in erster 
Linie die Wechselwirkungen des Kerns mit seiner Umgebung (Kapitel 2.1.1 und 2.1.2). 
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Bei der Frequenzkodierung bildet die Summe dieser Effekte den Bildkontrast. Bei der 
Phasenkodierung besteht die Möglichkeit, die Parameter unabhängig von der 
Ortskodierung zu entkoppeln und als Kontrastgröße zu verwenden.  
Phasenkodierung 
Bei der Phasenkodierung wird in der Phase des NMR-Signals die räumliche Verteilung 
der Spins kodiert. Betrachten wir die Magnetisierung in einer Probe mit konstantem 
Gradienten Gx nach einem 90°-Puls, so gilt für die Phase der transversalen 
Magnetisierung im rotierenden Koordinatensystem: 
 gxx txGγϕ −= . ( 2.30 ) 
tg beschreibt Wirkungsdauer des Gradienten. Die Variation des Ortes x führt somit zu 
einer Modulation der Phase des Messsignals. Um eine Phasenmodulation praktisch 
durchzuführen, hat man entweder die Möglichkeit den Gradienten Gx zu variieren und 
die Wirkungsdauer tg konstant zu halten oder man variiert tg und hält Gx konstant. Die 
Variation der Wirkungsdauer tg hat den Nachteil, dass das Signal vom Spektrum 
insbesondere von der Linienbreite beeinflusst wird. Solche Effekte werden bei der 
zweiten Variante ausgeschlossen. Aus diesem Grunde wird heute in der NMR-
Bildgebung gängigerweise die Modulation durch die Inkrementierung der 
Gradientenstärke durchgeführt.   
Eine Kombination der Phasen- und Frequenzkodierung führt zu einer 
zweidimensionalen Ortsauflösung. Eine Ortsachse wird frequenzkodiert und die andere 
wird phasenkodiert. Das entsprechende Signal wird beschrieben durch 
 ( ) ( )∫∫∫= dzdydxtyGitxGizyxGts yyxxyx )exp()exp(,,, γγρ . ( 2.31 ) 
Die detektierte Datenmatrix liefert nach einer zweidimensionalen Fourier-
Transformation (2D-FT) die gewünschte Ortsauflösung in x- bzw. y-Richtung. Bei  
diesem Experiment ergibt sich eine theoretische Auflösung von   
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x
∆
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γ
π21 . ( 2.32 ) 
n ist die Anzahl der Gradienteninkremente. Theoretisch ließe sich durch entsprechend 
starke Gradienten eine beliebig gute Auflösung erreichen. Größere Gradienten 
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verschlechtern jedoch auch das Signal-Rausch-Verhältnis, was wiederum eine 
Erhöhung der Scananzahl zur Folge hätte. Die hiermit verbundene längere 
Experimentdauer ist jedoch selten in Kauf zu nehmen und ist letzten Endes auch durch 
die Stabilität des Spektrometer begrenzt. 
Schichtselektion 
Die Messung einer weiteren räumlichen Dimension kann mit Phasenkodierung erfolgen. 
Dies verlängert die Messzeit jedoch erheblich. Statt dessen kann das Objekt in 2D-
Schichten abgetastet werde. Zur Schichtselektion nutzt man die begrenzte Anregungs-
bandbreite des Hochfrequenzpulses. Die Form und Länge eines Pulses beeinflusst seine 
Anregungsbandbreite. Mit einem sinc-förmigen1 HF-Puls (auch ‚soft pulse’ genannt) 
mit einer geeigneten Frequenzbreite und einem zeitgleich wirkenden Gradienten in z-
Richtung wird nur eine dünne Schicht der Probe orthogonal zur z-Achse angeregt. Das 
Messobjekt kann schichtweise analysiert werden, ohne dass es bewegt werden muss. 
Eine Methode, die insbesondere in der medizinischen MR-Tomographie zu einem 
Standardverfahren geworden ist. 
k-Raum 
In der NMR-Spektroskopie wird das Zeitsignal mittels Fourier-Transformation in ein  
Spektrum transformiert. In Analogie dazu wird in der NMR-Bildgebung die Frequenz 
mit einem Feldgradienten in eine Ortsdimension transferiert. In der Spektroskopie sind t 
und ω ein Fourier-Paar. In der Bildgebung wird k und r als Fourier-Paar definiert. Der 
k-Raum beschreibt den zum Ortsraum konjugierten Fourier-Raum. Der k-Vektor ist bei 
einem zeitunabhängigen Gradienten gegeben durch  
 t
2
1 Gk γ
π
= . ( 2.33 ) 
Das typische Zeitsignal einer 2D-Bildgebungssequenz ohne Schichtselektion (Gl. 2.32 ) 
lässt sich entsprechend mit  
 ( ) ( ) ( )∫∫∫ += dzdydxkykxizyxkks xxyx )2exp(,,, πγρ  ( 2.34 ) 
                                                 
1 Modulation mit einer sinc-Funktion: sinc(x) = sin(x)/x 
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beschreiben. Gleichung 2.34 vernachlässigt Effekte, wie Relaxationsprozesse und 
chemische Verschiebungen.   
Zur Aufnahme eines NMR-Bildes muss demnach der relevante k-Raum vollständig 
abgetastet werden. Dies erfolgt mittels Phasen- und Frequenzkodierung der 
Ortsinformation (s. oben). Eine zweidimensionale Fourier-Transformation dekodiert 
anschließend die Ortsinformation im NMR-Bild. 
2.2 Inside-Out-NMR 
In der klassischen NMR befindet sich der zu untersuchende Gegenstand bzw. die zu 
untersuchende Person in einem homogenen Magnetfeld. Die Sende-/Empfangsspule, 
mit der das Objekt angeregt bzw. das Messsignal detektiert wird, ist um das Messobjekt 
angeordnet. Die Geräte sind von der Bauweise so angelegt, dass ein dem Messobjekt 
entsprechend großes Volumen mit homogenen B0-Feld zur Verfügung gestellt wird. 
Aus diesem Grunde sind NMR-Tomographen mehr oder weniger zimmergroße 
Anlagen, die sehr teuer sind und einen hohen Aufwand an Service benötigen. 
Im Gegensatz zu diesen Geräten befindet sich bei der sogenannten Inside-Out-NMR 
das zu untersuchende Objekt außerhalb der Sende-/Empfangsspule im mehr oder 
weniger inhomogenen B1-Feld. Man kann hier zwei verschiedene Vorgehensweisen 
unterscheiden. Zum einen die Methoden, die, zum Beispiel mit einer 
Oberflächenspulen, in einem homogenen B0-Feld arbeiten. Diese, besonders im Bereich 
der medizinischen Diagnose eingesetzten Verfahren, nutzen die hohe Sensitivität im 
Nahbereich einer Spule, wenn es darum geht Information aus einem lokal eingegrenzten 
Bereich zu detektieren. Auf der anderen Seite gibt es solche Geräte, die völlig losgelöst 
von einem Tomographen/Spektrometer betrieben werden. Hier werden spezielle 
Magnetanordnungen und Spulengeometrien auf das Messproblem zugeschnitten, was 
meistens zu mehr oder weniger inhomogenen B0-Feld führt. NMR-Geräte solchen Typs 
sind jedoch häufig mobil und erlauben den Einsatz vor Ort. Das Messobjekt muss nicht 
mehr zum Spektrometer gebracht werden und ist in der Größe nicht mehr durch das 
Magnetvolumen des Spektrometers begrenzt. Teile eines größeren Objekts können so 
zerstörungsfrei untersucht werden. Mobile NMR-Geräte wurden zum Beispiel für die 
Analyse von Ölbohrlöchern [KLE1, KLE2, TAI1], antarktischem Eis [CAL2], 
Polymeren [EID1, GUT2] und Pflanzenwachstum [ASH1] entwickelt. 
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Die Prinzipien der Inside-Out-NMR bringen Probleme mit sich. Ein großer Vorteil 
ist zwar die hohe Sensitivität im Nahbereich, auf der anderen Seite sind die 
Messbedingungen im inhomogenen B1- bzw. B0-Feld wesentlich schlechter, als in 
homogenen Feldern. Mit geeigneten Verfahren sind jedoch auch unter diesen 
Umständen Messungen möglich. Für die Anwendung im homogenen B0-Feld sind die 
Messsequenzen dahingehend optimiert, das trotz inhomogenem B1-Feld ein möglichst 
großes Gebiet gleichmäßig angeregt wird. Ist auch das B0-Feld inhomogen, kommen in 
der Regel nur noch Echoverfahren zum Einsatz. Verfahren mit Phasenkorrekturen oder 
der Einsatz von sogenannten shaped-pulses (zusammengesetzten Pulsen) verbessern die 
Möglichkeiten der NMR in inhomogenen Feldern. [KE1, UGU1]. 
Da zahlreiche Literatur zu diesem Thema existiert, werden im folgenden nur einige 
grundlegende Sachen besprochen [ASH1, BEN1, BLI1, BOS1, BRO1, CAL2, 
GOL1,POW1, ROL1]. Die im Rahmen dieser Arbeit relevanten Messmethoden werden 
in Kapitel 2.3 vorgestellt.   
2.2.1 Reziprozität 
Zunächst sollen die Vorgänge betrachtet werden, die bei der Anregung bzw. Detektion 
einer makroskopischen Magnetisierung M mit einer Hochfrequenzspule eine Rolle 
spielen. Die oszillierende Magnetisierung erzeugt ein elektromagnetisches Wechselfeld, 
das in einer Spule eine Spannung induziert. Mit Hilfe des Prinzips der Reziprozität kann 
die, von einem oszillierenden, magnetischen Dipol in einer Spule induzierte Spannung 
U(r,t) hergeleitet werden [HOU2, INS1]. Hiernach ist die Spannung U(r,t) proportional 
zu dem von einem Einheitsgleichstrom I 1,DC hervorgerufenen magnetischen Feld 
)(,1,1 r
DC
lfB  der Spule am Ort r des Dipols [ACK1, HOU2] 
 [ ]),()(),( ,1,1 tttU DClf rMrBr ⋅∂
∂
−= . ( 2.35 ) 
Für das Gesamtsignal einer Probe gilt 
 [ ]∑ ⋅∂∂−= Probe ,1,1 ),()()( tttU DClf rMrB . ( 2.36 ) 
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Da das Skalarprodukt keine Beiträge für orthogonale Komponenten liefert, ist nur der 
Teil der Magnetisierung maßgebend, der parallel zu B1 ausgerichtet ist. Unter 
Vernachlässigung der Relaxationseffekte gilt 
 )sin(sin)0,()sin(),(),( 000 θωαθω +=+= tMttMtM pzpxy rrr . ( 2.37 ) 
Mz0 ist die Anfangsmagnetisierung, αp der Flipwinkel und θ die Phasendifferenz 
zwischen Magnetisierung und Magnetfeld [ACK1]. Mit Gleichung 2.36 ergibt sich für 
die induzierte Spannung 
 ∑+−=
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lf MBttU αθωω rr . ( 2.38 ) 
Im inhomogenen Feld außerhalb der Spule ist der Flipwinkel αp abhängig vom Ort r des 
magnetischen Dipols.  
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tp ist die Pulslänge und I der Spulenstrom. Bei Quadraturdetektion1 ist das von einem 
Gleichstrom im Laborkoordinatensystem hervorgerufene Magnetfeld identisch mit dem 
von einem Wechselstrom im rotierenden Koordinatensystem hervorgerufenen 
Magnetfeld.  
Unter Berücksichtigung von Gleichung 2.39 folgt für die induzierte Spannung 
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Die mikroskopische Magnetisierung der einzelnen Dipole addiert sich zur 
makroskopischen Gesamtmagnetisierung. Dipole, die sich in größerem Abstand zur 
Spule befinden, liefern aufgrund ihrer Entfernung einen kleineren Anteil. Der Anteil ist 
proportional zum Feld der Spule am Ort des Dipols. Für Bereiche mit kleineren Feldern 
ist die Spule folglich weniger sensitiv. Allgemein gilt, dass die räumliche Sensitivität 
einer Spule durch die Feldverteilung ihres Anregungsfeldes charakterisiert ist. 
                                                 
1 Bei der Transformation eines linear polarisierten, oszillierenden Magnetfeldes vom 
Laborkoordinatensystem ins rotierenden Koordinatensystem entstehen zwei zirkular polarisierte, 
gegensätzlich rotierende Felder. Deshalb gilt ohne Quadraturdetektion:  
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2.3 Rotating Frame Imaging (RFI) 
Das Rotating Frame Imaging (RFI) nutzt die Gradienten des Erregerfeldes B1, um 
Informationen über den Ort im Messsignal zu kodieren. B0-Gradienten müssen nicht 
mehr, können aber noch, zusätzlich zu den B1-Gradienten eingesetzt werden, um 
weitere Dimensionen zu erfassen. RFI-Methoden sind besonders zum Einsatz bei 
autarken NMR-Sonden geeignet, da hier häufig keine geeigneten B0-Feldgradienten zur 
Verfügung stehen. In diesem Kapitel werden die Grundlagen und die wichtigsten 
Messsequenzen des RFI erläutert. 
2.3.1 Grundlagen 
Um eine räumliche oder chemische Information zu gewinnen, ist nicht zwingend ein B0-
Feldgradient notwendig. Eine entsprechende Auflösung kann ebenso unter Verwendung 
von B1-Feldgradienten erlangt werden. B1-Feldgradienten rotieren mit der Frequenz ωHF 
der Hochfrequenzanregung. Da das Koordinatensystem als mit derselben Frequenz 
rotierend betrachtet wird, ist der Gradient dort zeitunabhängig. Auch bereitet die 
Schaltgeschwindigkeit der Gradienten keine Probleme, da die Wechselwirkungen 
zwischen Gradient und Probe im rotierenden Koordinatensystem (RCF) sehr gering 
sind. Aus diesem Grund und wegen der Unabhängigkeit vom B0-Feldgradienten 
[CAN1, CHO1] wurden zahlreiche RFI-Methoden entwickelt die Bildgebung, 
Spektroskopie und Diffusionsmessungen ermöglichen [BLA1, CAN2, HOU1, HUM1, 
MAL1, SIM1, WOE1].  
RFI mit Amplitudenmodulation 
In dem erstmalig von D. J. Hoult [HOU1] vorgeschlagenen Experiment wird eine 
zweidimensionale Auflösung erreicht durch einen linearen B1-Feldverlauf in y-Richtung 
für die erste Dimension und einem, zusätzlich angelegten, externen B0-Feldgradienten 
in z-Richtung für eine zweite Dimension. Für die Magnetfeldkomponenten gilt in 
diesem Fall 
 zz zGBB += 0 , ( 2.41 ) 
 yyy yGBB += 1 . ( 2.42 ) 
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Bei Applikation eines Hochfrequenzpulses der Länge t1 wird die Magnetisierung in der 
Probe um den ortsabhängigen Winkel 
 ( )yy yGBty +−= 11)( γϕ  ( 2.43 ) 
gedreht. Das gemessene Signal kann nun beschrieben werden mit 
 ( ) ( )( ) ( ))exp(sin),(, 0211021 zyy zGBtiyGBtzyMtts +−+= γγ . ( 2.44 ) 
Ein Experiment, bei dem mehrere FID’s für unterschiedliche Pulslängen t1 
aufgenommen werden (Abbildung 2.4), liefert nach einer zweidimensionalen Fourier-
Transformation für t1 und t2 die zweidimensionale Ortsauflösung.  
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Abbildung 2.4:  
RFI mit Amplitudenmodulation: N Messungen werden mit konstanter 
Inkrementierung des Auslenkungspulses durchgeführt. 
Die Variation der Pulslänge t1 sorgt für eine Amplitudenmodulation des Messsignals. 
Die Inkrementierung von t1 erfolgt in konstanten Schritten, so dass 
 ( ) ( )yxnyx ,, 0ϕϕ = . ( 2.45 ) 
Vor der Wiederholung des Experimentes muss eine ausreichend lange Zeit gewartet 
werden, damit sichergestellt ist, dass sich die ganze Probe wieder im thermischen 
Gleichgewicht befindet und somit keine Sättigungseffekte auftreten können.  
Für den in dieser Arbeit interessanten Fall eines radialen Erregerfeldes (Kapitel 3) 
und in Abwesenheit eines B0-Feldgradienten vereinfacht sich Gleichung 2.41-2.44 zu  
 rzz rGBB += 1 , ( 2.46 ) 
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 ( )rz rGBt +−= 11γϕ  ( 2.47 ) 
 ( ) ( )( ) )exp(sin),(, 0211021 BtirGBtzyMtts ry γγ −+= . ( 2.48 ) 
Die z-Achse ist durch die Spulenachse definiert. Die frei gewordene Dimension kann 
genutzt werden, um die chemische Verschiebung zu selektieren (Kapitel 2.3.2), oder 
man beschränkt sich auf ein eindimensionales Experiment und nutzt die schnellere 
RIPT-Sequenz (Kapitel 2.3.3). 
Ein ernsthaftes Problem des klassischen RFI’s ist, dass die Probe hohen 
Anregungsenergien ausgesetzt wird. Speziell bei einer größeren Anzahl von Messungen 
zur Optimierung der räumlichen Auflösung wird die Länge des Auslenkungspulses 
ziemlich groß [MET1]. In extremen Fällen werden die längsten Pulse so lang, dass die 
Anregungsbandbreite kleiner wird und keine gleichmäßige Anregung mehr 
sichergestellt ist.  
RFI mit Phasenmodulation 
Ein Nachteil der Amplitudenmodulation ist, dass das maximale Signal nur detektiert 
werden kann, wenn der Anregungsimpuls für einen bestimmten Teil der Probe zufällig 
90° bzw. ein ganzzahliges Vielfaches davon beträgt. Diesen Nachteil kann man 
umgehen, wenn nach dem Inkrementierungspuls ein 90°y-Puls geschaltet wird, der die 
Magnetisierung in die x-y-Ebene verlagert (Abbildung 2.5). Nun kann mittels 
Quadraturdetektion immer die volle Magnetisierung detektiert werden. Die 
Signalamplitude ist unabhängig vom Flipwinkel. Die Variation des 
Inkrementierungspulses ist nun in der Phase des Messsignals kodiert. Durch die 
Datenakquisition mit Quadraturdetektion wird die Sensitivität des Experimentes um den 
Faktor √2 verbessert. 
Um die Sequenz korrekt auszuführen, muss ein über die Probe homogener 90°y-Puls 
generiert werden. Dies lässt sich jedoch meistens nur mit einer zweiten Spule 
ermöglichen. Benutzt man für beide Pulse dieselbe Spule tritt ein Signalverlust in den 
Bereichen ein, in denen der Phasenkodierpuls nicht exakt 90° beträgt [UGU1]. Je 
ungenauer der Phasenkodierpuls ist, desto größer ist der Signalverlust. 
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Abbildung 2.5:  
RFI mit Phasenmodulation. Nach dem Inkrementierungspuls wird die 
Magnetisierung zur Datenakquisition in die x-y-Ebene geklappt. Mit 
Quadraturdetektion erhält man ein konstantes Amplitudensignal mit 
Phasenversatz.  
Bei der Fouriertransformation phasenkodierter Datensätze gelangen unerwünschte 
dispersive Anteile ins Spektrum. Um diesen Effekt zu vermeiden, muss ein weiteres 
Spektrum aufgenommen werden, bei dem der Phasenkodierpuls in die entgegengesetzte 
Richtung der x-y-Ebene dreht. Nach der separaten Transformation der Datensätze führt 
die Addition der Daten zur Eliminierung der dispersiven Anteile. 
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Abbildung 2.6:  
Konzeptionell wie die Phasenmodulation. RFI mit doppelter Datenakquisition in 
einem Experiment. Nach dem Amplitudenmodulationspuls und nach dem 90°-Puls 
wird ein Datensatz aufgenommen. Die Datensätze werden nach der Bearbeitung 
addiert [KAR1].  
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Ein zur Phasenmodulation identisches Verfahren nimmt zwei Datensätze in einem 
Experiment auf [KAR1]. Nach dem amplitudenmodulatierten Puls wird der erste FID 
detektiert, nach einem 90° Puls wird wiederum das Signal detektiert (Abbildung 2.6). 
Nach der Datenverarbeitung werden beide Datensätze addiert. Diese Sequenz vermeidet 
den Sensitivitätsverlust der reinen Amplitudenmodulation und ermöglicht auch den 
Einsatz eines zusammengesetzten Pulses (‚composite pulse’) für den 90°-Puls zur 
Minderung der Probleme mit einem inhomogenen Anregungsfeld. Auf der anderen 
Seite verringert jedoch jede T1-Relaxation zwischen den beiden Pulsen die Sensitivität 
wieder. 
In der Literatur werden schichtselektive RFI-Experimente vorgeschlagen [HED1, 
BLA1]. Bei diesen Methoden wird jedoch in der Regel eine zweite Spule notwendig. 
2.3.2 Ortsaufgelöste Spektroskopie 
Verzichtet man bei einem zweidimensionalen RFI Experiment (Kapitel 2.3.1) auf eine 
räumliche Dimension, so kann anstatt der zweiten räumlichen Dimension eine 
chemische Verschiebung detektiert werden [COX1, MAL1, STY1, STY2]. Nach der 
2D-Fouriertransformation entspricht eine Achse der Datenmatrix der chemischen 
Verschiebung und die andere Achse der B1-Feldstärke. Da  
 xB ∝ , ( 2.49 ) 
folgt ein ortsaufgelöstes Spektrum (Abbildung 2.7). 
 
Abbildung 2.7 [STY1]:  
Ortsaufgelöstes Spektrum mit RFI. Links: Schematische Darstellung der 
Messanordnung. In den zwei Kammern des Phantoms befinden sich Stoffe mit 
unterschiedlichem Spektrum in einem Bereich mit linearem B1-Feldverlauf. 
Rechts: Nach der 2D-Fouriertransformation wird die chemische Verschiebung 
auf eine Achse abgebildet. Auf der zweiten Achse befindet sich kodiert in der B1-
Feldstärke die Ortsinformation. 
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2.3.3 RF pulse train (RIPT) 
Diverse Modifikationen der klassischen RFI Sequenzen versuchen die Nachteile wie 
lange Akquisitionszeiten und hohe Energieabstrahlungen zu vermindern [BOU1]. Eine 
Variante, die in beiden Punkten wesentliche Verbesserungen verspricht, ist die 
RF-pulse-train-Sequenz (RIPT) [MET1, RAU1]. Bei der RIPT-Sequenz wird nicht der 
komplette FID aufgenommen sondern nur einzelne Datenpunkte (Abbildung 2.8). 
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Abbildung 2.8:  
RF-pulse-train-Sequenz (RIPT). Es werden keine kompletten FID’s detektiert, 
sondern einzelne Datenpunkte. In möglichst schneller Abfolge wechseln 
Anregungspuls und Datenaufnahme ab, bis N Punkte detektiert sind [MET1].  
Beginnend mit einem Anregungsimpuls wird direkt nach der Receivererholungszeit ein 
Datenpunkt aufgenommen. Dieser Vorgang wird in möglichst schneller Abfolge (um 
Relaxationseffekte zu vermeiden) wiederholt bis die gewünschte Anzahl Punkte N 
erreicht ist. Die aufgenommenen Daten sind die überlagerten Antworten auf viele 
einzelne Anregungspulse. Eine eindimensionale Fourier-Transformation liefert als 
Ergebnis die Signalintensität, die über die vom Ort abhängige Resonanzfrequenz 
abgebildet ist. Durch die Akquisition nur eines einzigen Scans wird die 
Experimentdauer drastisch verringert. Bei einem Experiment mit 128 Datenpunkten und 
100 Scans wird die Zeit für das Experiment circa um den Faktor 200 (5000 bei einem 
Scan) verringert [MET1]. Des weiteren sinkt die Energieeinwirkungsdauer auf die 
Probe. Bei nur 8 Datenpunkten sinkt sie um den Faktor 5 (unabhängig von der Anzahl 
der Scans), bei 128 Datenpunkten schon um den Faktor 65 [MET1].  
Das RIPT-Experiment kann so modifiziert werden, dass auch relaxations-gewichtete 
Messungen möglich sind. Zu diesem Zweck wird die Probe vor der eigentlichen 
Messung durch die Applikation weiterer Pulse in einen Sättigungszustand überführt. 
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Die Zeit zwischen Sättigung und Messbeginn kann nun so gewählt werden, dass nur 
noch Stoffanteile mit entsprechend kleiner T1-Relaxation zum Signal beitragen.  
Durch den Einsatz von selektiven Preparationspulsen wird die RIPT-Sequenz 
selektiv für gewünschte Frequenzen. In diesem Fall liefert nur ein Peak des Spektrums 
Anteile zum Signal [BOU2, BOW1, MET1].  
2.4 Aufbau von NMR-Sonden 
Ein Probenkopf, wie er für gängige NMR-Experimente verwendet wird, besteht aus 
einer Hochfrequenzspule [WEB1], die über geeignete Abstimmelemente an den 
Verstärker bzw. Empfänger angeschlossen wird. Ein Duplexer sorgt für einen möglichst 
verlustfreien und störungsfreien Wechsel zwischen Verstärker (Senden) und 
Empfänger/Receiver (Empfangen). Die Abstimmelemente sind nötig um die Resonanz-
frequenz anzupassen (engl.: tune) und um die Impedanz der Spule an den reellen 50-
Ohm-Widerstand der Verstärker/Receiver zur Verlustminimierung der Übertragung 
(sog. Leistungsanpassung) anzupassen (engl.: match) [HWA1, TRA2]. Anstelle von 
einfachen Spulen werden heute häufig birdcage-Resonantoren eingesetzt. Ein birdcage-
Resonantoren bildet näherungsweise einen Zylinder mit sinusförmiger Stromverteilung 
ab und erreicht hiermit eine besonders hohe Homogenität des B0-Feldes [HAR1, 
HAY1].  
Das Messobjekt wird in der Regel von der Spule umschlossen und befindet sich 
bestenfalls komplett in der Spule. Ein großer Füllfaktor verbessert die Sensitivität und 
das S/N-Verhältnis der Spule. Aus diesem Grund werden Probenköpfe möglichst in 
Form und Größe dem Messobjekt angepasst.  
Bei der Inside-Out-NMR und beim Einsatz von Oberflächenspulen befindet sich das 
Objekt außerhalb der Spule. Hier kommen zahlreiche Spulengeometrien zum Einsatz, 
die häufig mit ihrer Form an das zu messende Gebiet abgepasst sind [HOU3]. Im 
folgenden Abschnitt wird das Resonazverhalten einer Spulensonde etwas genauer 
betrachtet.    
2.4.1 Resonanzschwingkreise 
Zur Anregung des Messobjekts wird im NMR-Experiment ein Schwingkreis eingesetzt. 
Die Sende- bzw. Empfangsspule ist Teil des Resonanzschwingkreises. Die Impedanz 
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wird an die Zuleitung bzw. den Verstärker angepasst. Es gibt zwei Varianten zur 
Realisierung von Schwingkreisen, die beide Verwendung in der NMR finden.  
Parallelschwinkreis 
Beim Parallelschwingkreis ist die Kapazität parallel zur Induktivität bzw. Spule 
geschaltet (Abbildung 2.9). Im idealen Fall ohne Berücksichtigung eines 
Spulenwiderstandes gilt für die Impedanz 
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Für die Resonanzbedingung folgt 
 12 =LCω . ( 2.51 ) 
Im realen Fall kann der Spulenwiderstand jedoch nicht unbedingt vernachlässigt 
werden. Unter Berücksichtigung von R folgt für die Impedanz   
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und für die Resonanzbedingung (Z(ω) = reell)  
 122 =+
L
CRLCω . ( 2.53 ) 
Im Resonanzfall wird die Impedanz des Parallelschwingkreises sehr groß, da allgemein 
gilt ωL >> R 
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Um den Schwingkreis an die weitere Elektronik anschließen zu können, muss die 
Impedanz, in der Regel auf 50 Ohm, gesenkt werden um eine Leistungsanpassung zu 
erzielen (möglichst wenig Verluste und Reflexionen). Zu diesem Zweck wird eine 
weitere Kapazität Cm zu dem Schwingkreis in Reihe geschaltet (Abbildung 2.9). Für die 
Resonanzbedingung gilt nun näherungsweise 
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 ( ) 12 =+ tm CCLω . ( 2.55 ) 
Die Impedanz im Resonanzfall Z(ω0) wird um den Faktor 1/(1+Cm/Ct)2 kleiner. 
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Abbildung 2.9:  
Elektrisches Schaltbild des Parallelschwingkreises. Im Bild links ist die 
Grundausführung dargestellt. Die rechte Grafik zeigt den erweiterten 
Schwingkreis, wie er in NMR-Probenköpfen Verwendung findet. Zur Anpassung 
der hohen Resonanzimpedanz an den Leitungswiderstand ist hier eine Match-
Kapazität Cm in Reihe geschaltet worden. Die Kapazitäten sind als 
Trimmkapazitäten ausgeführt um eine Justierung zu ermöglichen. 
Im Zusammenhang mit Schwingkreisen wird Q als Maß für die Güte angegeben 
[KÜP1, TIE1]. Formell berechnet sich die Gütezahl Q aus dem Verhältnis der 
Blindleistung zur Wirkleistung. Es gilt 
  
R
LQ 0ω= . ( 2.56 ) 
Die Gütezahl macht zum einen eine Aussage darüber, um wie viel mal größer die 
Spannung an der Spule ist als die Gesamtspannung und zum anderen über das 
Verhältnis von Resonanzfrequenz zur Breite der Resonanzkurve1 [KÜP1]. Ein hohe 
Gütezahl steht für eine hohe Anregungsleistung bzw. Sensitivität und eine hohe 
Frequenzselektivität bzw. kleine Bandbreite des Schwingkreises. Aus diesem Grunde 
wird in der Regel eine möglichst große Induktivität L bei kleinem Widerstand R 
angestrebt. Für Imaging-Experimente und Festkörper-NMR wird wiederum eine 
größere Bandbreite benötigt, was folglich eine niedrigere Güte erfordert. Auch bedeutet 
eine hohe Güte, das Störeinflüsse durch akustisches Klingeln langsamer abklingen. 
Längere Verstärkertotzeiten sind dann nicht immer eine Alternative, während dessen 
                                                 
1 Die Breite ist definiert als die Stelle, an der das 1/√2 -fache des Maximalwerts erreicht wird. 
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schon Relaxationsprozesse einsetzen können [BLÜ1]. Aus diesem Grunde muss je nach 
Anwendung zwichen Sensitivität und Bandbreite abgewogen werden.  
Reihenschwingkreis 
Im Gegensatz zum Parallelschwingkreis liegen hier Spule und Kapazität in Reihe 
(Abbildung 2.10). Für die Resonanzbedingung unter idealen Bedingungen (R = 0) gilt 
der selbe Zusammenhang wie bei der parallelen Variante (s. Gl. 2.55). Die 
Resonanzimpedanz Z(ω0) ist gleich R. R ist fast ausschließlich durch den Widerstand 
des Spulendrahtes gegeben und somit sehr niedrig. Dies ist von Vorteil, wenn Spule und 
Abstimmungselemente räumlich getrennt werden müssen. Andernfalls muss eine 
Match-Kapazität Cm parallel geschaltet werden um die Impedanz an 50 Ohm 
anzupassen (Abbildung 2.10). Wird Cm >> Ct gewählt bleibt die Resonanzbedingung 
ungefähr bei ω2LCm = 1. Die Resonanzimpedanz wird zu 
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Abbildung 2.10:  
Elektrisches Schaltbild des Reihenschwingkreises. Im Bild links ist die 
Grundausführung dargestellt. Die rechte Grafik zeigt den erweiterten 
Schwingkreis, wie er in NMR-Probenköpfen Verwendung findet. Zur Anpassung 
der hohen Resonanzimpedanz an den Leitungswiderstand von 50 Ohm ist hier 
eine Match-Kapazität Cm parallel geschaltet. Die Kapazitäten sind als 
Trimmkapazitäten ausgeführt um eine Justierung zu ermöglichen. 
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2.4.2 Zuleitungen 
Bei der theoretischen Betrachtung von Parallel- un Reihenschwingkreis sind die 
elektrischen Eigenschaften der Zuleitungen vernachlässigt bzw. als ideal angenommen 
worden. Für hochfrequente elektrische Ströme ist diese Vernachlässigung nur bei 
Leitungslängen, die deutlich unter der Wellenlänge liegen erlaubt. Größere 
Leitungsstrecken innerhalb des Schwingkreises werden deshalb weitestgehend 
vermieden. Ist am Ort der Messung zu wenig Platz für die Abstimmelemente oder ist 
die Abstimmeinheit dort nicht zugänglich, müssen die Hochfrequenzeigenschaften der 
Zuleitungen berücksichtigt werden. Die Hochfrequenzeigenschaften begründen sich in 
der endlichen Ausbreitungsgeschwindigkeit elektrischer Signale, sie werden durch den 
Wellenwiderstand ZL beschrieben. Weitere typische Kenngrößen sind Dämpfungs- und 
Phasenverschiebungseigenschaften, sowie das Reflexionsverhalten an Übergängen. Für 
detaillierte Betrachtungen zur Leitungstheorie wird an dieser Stelle auf weiterführende 
Literatur verwiesen [AME1,KÜP1]. Im folgenden sollen jedoch einige praktische 
Aspekte erläutert werden.  
Generell ist zu beachten, das bei Übergängen eine sogenannte Leistungsanpassung 
vorgenommen wird. Ein möglichst verlustfreier Übergang ist gegeben, wenn die 
Leitungswiderstände gleich sind. Aus diesem Grunde werden die Ein- und 
Ausgangwiderstände von Verstärker, Receiver, Probenkopf und Leitung auf den 
gleichen Wert, üblicherweise 50 Ohm, angepasst. Ist der Widerstand rein reell kommt 
es zu keiner Phasenverschiebung und zu keinen Reflexionen. Für diese Anpassung wird 
bei NMR-Sonden der Schwingkreis genutzt. Die Trimmkapazitäten des Schwingkreise 
dienen zum einen zur Justierung der Anregungsfrequenz und zum anderen zur 
Anpassung des Gesamtwiderstandes auf 50 Ohm.  
Innerhalb des Schwingkreises verhält es sich aufgrund der Resonanzeigenschaften 
des Schwingkreises etwas anders. Im wesentlichen spielt die Leitungskapazität CL der 
verwendeten Koaxialkabel ein Rolle. Ein gängiger Wert für CL ist  100 pF/m. Wenn die 
Induktivität durch die Spulengeometrie vorgegeben ist, existieren meistens keine großen 
Spielräume zur Variation der Kapazitäten. In diesem Fall ist CL der limitierende Faktor 
der Leitungslänge. Durch Leistungsverluste über CL, verringert sich die Leistung, die 
bis zur Spule gelangt. Trotz hoher Güte bzw. Induktivität folgt eine geringere 
Anregungsleistung bzw. Sensitivität des Probenkopfes. Für längere Leitungen ist noch 
die frequenzabhängige Dämpfung zu beachten. Typische Werte für die Dämpfung sind 
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0.4 db/m bei 50 MHz, 0.5 db/m bei 100 MHz und 0.8 db/m bei 300 MHz. Wenn die 
Umstände es erlauben, sollte die Länge der Leitung kleiner als λ/20 sein (32 cm bei 46 
MHz, 5 cm bei 300 MHz) um größere Verluste zu vermeiden [MED1]. 
Bei bestimmten Länge führen die Eigenschaften der Leitungen jedoch auch zu 
positiven Effekten. So fungiert eine λ/4-Leitung als Impedanzwandler (Gl. 2.58) 
[TRA1]. Nach der Leitung wirkt eine Induktivität wie eine Kapazität und umgekehrt. 
Die Auswahl der weiteren Abstimmelemente muss darauf abgestimmt werden. 
 2Loutin ZZZ =  ( 2.58 ) 
Eine λ/2-Leitung invertiert das Signal und die gleichen Bauelemente können genutzt 
werden, als wenn keine Zuleitung vorhanden wäre [FUK1]. Die Länge der Leitungen ist 
von der Resonanzfrequenz abhängig und berechnet sich aus  
 
f
ckL=λ . ( 2.59 ) 
c ist die Lichtgeschwindigkeit (3*108 m/s), f die Resonanzfrequenz und kL ein 
Verkürzungsfaktor, der vom Kabeltyp abhängt. Für ein gewöhnliches 50-Ohm-
Koaxialkabel liegt kL bei 0.66.  
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3 Endoskop 
Im Rahmen dieser Arbeit sollte versucht werden ein NMR-Endoskop zu entwickeln, das 
für den Einsatz in einem klinischen MR-Tomographen geeignet ist. Die Sonde soll auf 
den Prinzipien der Inside-Out-NMR basieren (Kapitel 2.2) und für den Einsatz bei 
radialen Messanforderungen optimiert sein, wie sie zum Beispiel bei Blutgefäßen, 
Harnröhre, Kathedern, Stents, etc. (Abbildung 3.1) [CAR2, STR1, KIR1, ATA1], aber 
auch in der Geologie bei der Untersuchung von Bohrlöchern vorliegen. Analog zur 
Verwendung von Oberflächenspulen soll diese Sonde im homogenen Feld eingesetzt 
werden. In einem weiteren Entwicklungsschritt sollte geklärt werden, ob das Endoskop 
mit einem eigenen Magnetfeld versehen werden kann um dann als autarke, mobile 
Sonde eingesetzt zu werden (Kapitel 4). 
   
Abbildung 3.1:  
Schichtanordnung eines Blutgefäßes (links) und einer Harnröhre (rechts). Für 
solche radialsymetrischen Strukturen sollte das Endoskop konzipiert werden.  
3.1 Methode und Aufbau 
Das Endoskop wurde speziell für radialsymmetrische Messanforderungen konzipiert. Es 
ist vorgesehen, dass die Messsonde in ein zylinderartiges Messobjekt eingeführt wird 
und den Bereich außerhalb der Sonde untersucht. Radialsymmetrie liegt vor, wenn die 
Objekteigenschaften für einen Radius r annähernd konstant bleiben. Diese Annahme ist 
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für viele medizinische Anwendungsgebiete zulässig (Abbildung 3.1) und kann auch 
teilweise für den Bereich der Bohrlochuntersuchungen gemacht werden.  
Radialsymmetrisches
Messobjekt
B-Feld
Z
Solenoidspule
z
 
Abbildung 3.2:  
Schematische Darstellung des Magnetfeldes einer Solenoidspule im 
radialsymmetrischen Messobjekt. Außerhalb des Solenoiden besitzen die 
Feldlinien im Bereich des Spulenkörpers eine ausgeprägte z-Komponente.  
Bei diesen Anordnungen ändern sich Strukturen in der Regel mit der Variation des 
Radius r oder mit einem Versatz z auf der Zylinderachse. Letzterer kann durch neue 
Positionierung entlang der Endoskopachse erfasst werden. 
Für den Aufbau des Endoskops wurde als Sende-/Empfangsspule ein Solenoid 
gewählt, der auf der Längsachse des Endoskops gewickelt ist (Abbildung 3.2). Bei 
dieser Anordnung existiert im Bereich parallel zum Spulenkörper eine ausgeprägte z-
Komponente des B1-Feldes. Für einen konstanten Abstand r zur  Zylinderachse kann 
über die Spulenlänge eine nahezu konstante z-Komponente angenommen werden. Das 
sensitive Volumen, sprich der Bereich aus dem das Signal detektiert werden kann, ist 
nahezu so lang wie die Spule und ist im Radius durch die Reichweite des Spulenfeldes 
begrenzt. 
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Anregungsfeld der Spule 
Nach dem Biot-Savart-Gesetz gilt für das Magnetfeld eines mit Gleichstrom 
durchflossenen Leiters 
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Abbildung 3.3:  
Schematische Darstellung zur Berechnung des Magnetfeldes einer 
stromdurchflossenen Spule. 
Für die Komponente des Magnetfeldes senkrecht zur Wicklungsebene Bz(r) einer Spule 
mit n = 1 gilt (siehe Abbildung 3.3) 
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r0  ist der Spulenradius, a der Versatz der Spule vom Achsennullpunk, r der Abstand 
von der Spulenachse, I der Strom durch die Spule und µ0 = 4π 10-7 die magnetische 
Feldkonstante. Für eine Spule mit n Wicklungen gilt unter der Voraussetzung, dass die 
Wicklungen eng beieinander liegen (a ≈ 0) als erste Näherung 
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Da das Feld rotationssymmetrisch ist kann Gl. 3.3 für die Spulenebene (z = 0) 
vereinfacht werden mit x = r und y = 0  
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Im Gegensatz zu Gleichströmen kann das Feld von hochfrequenten Wechselströmen 
nicht so einfach berechnet werden. Das Feld wird frequenzabhängig. Im Rahmen dieser 
Arbeit wurde auf Simulationen zurückgegriffen um diese Magnetfelder untersuchen zu 
können (Abbildung 3.4). 
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Abbildung 3.4:  
Simulation des Magnetfeldes eines Solenoiden für f0 = 10 MHz, z = 0 und r0 = 3.5 
mm. Für gößere Radien kann der Verlauf in erster Näherung als biexponentielle 
Funktion (Ausgleichslinie) wiedergegeben werden (Quickfield-Simulation ). 
In den Bereichen längsseits des Spulenkörpers ist Bz(r) die vorherrschende Komponente 
des Hochfrequenzfeldes. Um aus diesen Gebieten ein NMR-Signal zu selektieren muss 
sichergestellt sein, dass hier eine Komponente von B0 existiert, die orthogonal zu Bz(r) 
verläuft. Aus diesem Grunde muss bei der Führung und Positionierung des Endoskops 
im Tomographen darauf geachtet werden, das die Zylinderachse weitestgehend 
senkrecht zum B0-Feld ausgerichtet wird. Andernfalls verringert sich das wirksame Feld 
zu 
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 ( )rBB zϕcos1 = . ( 3.5 ) 
φ ist der Winkel zwischen der Spulenachse z und dem Verlauf des Polarisationsfeldes 
B0. Signalanteile aus dem Bereich vor den Spulenenden, in denen diese Bedingung 
ebenso erfüllt ist, können weitestgehend vernachlässigt werden. Die entsprechenden 
Volumina und die dort wirksamen Magnetfeldkomponenten sind sehr klein im 
Vergleich zum relevanten Messbereich parallel zur Spule oder sie heben sich aufgrund  
gegensätzlicher Vorzeichen in ihrer Wirkung wieder auf.  
Um ohne B0-Feldgradienten eine Ortsauflösung zu ermöglichen, arbeitet das 
Endoskop mit den Methoden des Rotating Frame Imaging (RFI) (Kapitel 2.3). Bei RFI-
Verfahren wird der Gradient des Hochfrequenzfeldes B1 genutzt um eine räumliche 
Information zu detektieren. Da außer den B1-Feldgradienten keine weiteren Gradienten 
genutzt werden sollen und das Solenoidfeld rotationssymmetrisch ist, erfolgt bei der 
Detektion des Messsignals eine Summierung über alle Bereiche mit konstantem Radius 
r (Abbildung 3.5). 
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Abbildung 3.5:  
Schematische Darstellung der radialen Projektion. Auf der rechten Seite ist das 
Messsignal des links dargestellten ringförmigen Messobjektes zu sehen. Aufgrund 
des radialsymmetrischen Feldes des Solenoiden wird das Messsignal aus 
Bereichen mit konstantem Radius am Ort z aufsummiert. 
Eine x-y-Auflösung ist mit dieser Konfiguration nicht möglich. Auf der anderen Seite 
wird das Konzept durch den Verzicht auf externen Gradienten unabhängiger, was 
insbesondere im Hinblick auf eine autarke Variante des Endoskops (mit eigenem 
Magnetfeld) von Vorteil ist. Der Aufwand für den Aufbau, die Kalibrierung und die 
Pulssequenzen wird geringer. 
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Messungen mit dem Prototyp sollten am institutseigenen DMX 300 Spektrometer (B0 
= 7 T, 1H-Resonanzfrequenz 300 MHz, Bruker Analytik GmbH) durchgeführt werden. 
Bei der 1H-Frequenz von 300 MHz erschweren jedoch Leitungsprobleme die 
Abstimmung des Schwingkreises erheblich (s. Kapitel 2.4.2). Der maximal, unkritische 
Abstand zwischen Spule und Abstimmelementen sinkt auf ca. 5 cm. Als Kompromiss 
wurde eine Resonanzfrequenz von 46 MHz ausgewählt. Diese Frequenz entspricht der 
2H-Resonanzfrequenz am DMX 300. Testmessungen können somit an 2H-haltigen 
Proben am institutseigenen Spektrometer durchgeführt werden. Diese Frequenz liegt 
auch wesentlich näher an der in der Medizin üblichen 1H-Resonanzfrequenz von 65 
MHz (B0 = 1.5 Tesla). Ergebnisse sind somit leichter übertragbar und durch geringe 
Modifikationen ist auch der Einsatz in einem klinischen Tomographen möglich. Bei 
einer Messung in einem 1.5-Tesla-Gerät verbessert sich das S/N-Verhältnis aufgrund 
des um ca. 1.4-fach größeren Polarisationsfeldes B0 [ABR1]. Da dann 1H-Messungen 
durchgeführt werden können, verbessert sich die Signalintensität bzw. das 
S/N-Verhältnis noch wesentlich weiter, aufgrund der ca. 100 mal besseren Sensitivität 
von 1H gegenüber 2H. 
Abbildung 3.6 zeigt den schematischen Aufbau des Endoskops mit Schwingkreis. 
Die Spule ist an der Endoskopspitze angebracht und über eine Zuleitung mit der 
Abstimmeinheit verbunden. Die Länge der Zuleitung sollte möglichst klein sein, um 
Leitungsverluste zu vermeiden. Sind größere Zuleitungen erforderlich so muss die 
Verbindung als λ/2-Leitung abgestimmt werden. In diesem Fall ist die Leitungslänge 
von der Resonanzfrequenz abhängig [KÜP1, FUK1].  
Spule Abstimmeinheit
felxibler Schaft
Koaxialkabel
zum Spektrometer
Spule
Abstimmeinheit mit 
Trimmkapazitäten
HF
Cm
Ct
 
Abbildung 3.6:  
Schematischer Aufbau des Endoskops: Die Spule befindet sich am vorderen Ende 
einer flexiblen Zuleitung. Die Abstimmelemente sind möglichst nahe an der Spule 
um Probleme durch Leitungskapazitäten zu vermindern.  
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Die Abstimmelemente erlauben die Anpassung an die Resonanzfrequenz. Als 
Resonanzschwingkreis wurde der in der NMR häufig verwendete Reihenschwingkreis 
realisiert (Kapitel 2.4.1). Zur Anpassung der niedrigen Impedanz an den Verstärker wird 
der LC-Schwingkreis mit einer parallelen Kapazität Cm versehen, mit Cm >> Ct. Im 
Gegensatz zum Reihenschwingkreis kann der Serienschwingkreis einfacher an eine 
Zuleitung angepasst werden (Kapitel 2.4.1).  
Abbildung 3.7 zeigt die Endoskopspitze mit der Spule. Für den Prototypen wurde ein 
Solenoid mit Radius r0 = 3.5 mm und n = 8 Wicklungen verwendet. Diese 
Größenordnung ist realistisch für den Einsatz zur Untersuchung von Harnröhren und 
größeren Blutgefäßen. Die Leitung zwischen Spule und Abstimmeinheit betrug ca. 25 
cm und bleibt damit unter der kritischen Länge von λ/20 (32.6 cm bei 46 MHz) 
[MED1]. Um größere Probleme zu vermeiden wurde für den Prototypen wurde auf eine 
längere Zuleitung verzichtet. 
 
Abbildung 3.7:  
Endoskopspitze mit Spule und Zuleitung.   
3.2 Messungen 
Die Funktionsfähigkeit des entwickelten Prototyps wurde mit einem, an die 
Rotationssymmetrie des Endoskops angepassten Phantom getestet. Zur Nachbildung  
einer rotationssymmetrischen Messaufgabe wurde das Ringphantom aus Abbildung 3.8 
gewählt. Das aus Teflon gefertigte Phantom besitzt drei Kammern zur Aufnahme einer 
Messflüssigkeit. Das Endoskop wird in der Bohrung in der Mitte des Phantoms 
platziert. Die ringförmigen Kammern sind ca. 1 mm breit und 2 mm tief. Sie befinden 
sich in der Rillenmitte ca. 5, 6.5 und 8 mm vom Mittelpunkt des Phantoms entfernt. 
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Dies entspricht bei einem Endoskopradius von r0 = 3.5 mm einer mittleren Eindringtiefe 
von ca. 1.5, 3 und 4.5 mm. Dünnere Kammern bzw. Trennwände waren 
fertigungstechnisch nicht möglich. Probleme durch Wärmeentwicklung beim Fräsen der 
Rillen im Teflonkörper sind auch die Ursache für die leicht unterschiedliche Breite der 
Rillen bzw. Dicke der Trennwände. 
Die möglichen Probenstoffe sind aufgrund der Konzeption des Endoskops für 2H-
Messungen erheblich eingeschränkt (s. oben). Analog zu Wasser lag wegen seiner 
unkomplizierten Handhabung und der hohen 2H-Konzentration deuterisiertes Wasser 
(D20) nahe. Als zweite Testflüssigkeit mit einem anderem Spektrum wurde deuteriertes 
Toluol (C6D5CD3) verwendet. Um das leichtflüchtige und beim Einatmen giftige Toluol 
für die Messung zu konservieren, konnte das Ringphantom abgedeckt werden. Wenn im 
folgenden von Toluol die Rede ist, ist immer deuteriertes Toluol gemeint, auch wenn es 
nicht mehr explizit erwähnt wird.  
 
Abbildung 3.8:  
Ringphantom mit drei Kammern zum Einfüllen einer Testlösung. Das Endoskop 
wird in der Bohrung des Phantoms platziert. Die Ringe befinden sich ca. 1.5, 3 
und 4.5 mm von der Spulenoberfläche entfernt.    
Es wurden radiale Bilder, Relaxationszeiten und ortsaufgelöste Spektren 
aufgenommen. Die Experimente werden im folgenden genauer besprochen. 
3.2.1 Radiale Bildgebung 
Unter Bildgebung im Sinne des Endoskop, ist die eindimensionale Darstellung der 
Spindichte-Verteilung über den Radius r zu verstehen. Aufgrund des rotations-
symmetrischen B1-Feldes ist der Radius r die einzige räumliche Dimension. Da nur eine 
räumliche Information kodiert werden muss, wurde die, gegenüber der klassischen RFI-
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Sequenz, schnellere RIPT-Sequenz verwendet (Kapitel 2.3.3). Nach einer 
eindimensionalen Fourier-Transformation wird die Ortsinformation wieder aus dem 
NMR-Signal gewonnen. Das Magnetfeld des Solenoiden stellt keinen linearen 
Feldverlauf zur Verfügung, daher müssen noch weitere Bearbeitungsschritte folgen, um 
aus dem Fourier-transformierten Signal die ortsabhängige Spindichte-Verteilung zu 
ermitteln.  
Ermittlung der ortsabhängigen Spindichte-Verteilung 
1. Spulensensitivität  
Zuerst muss das Messsignal von den räumlichen Sensitivitätsunterschieden der 
Oberflächenspule bereinigt werden. Das Reziprozität-Prinzip (Kapitel 2.2.1) 
besagt, dass die Sensitivität einer Empfangsspule für einen magnetischen Dipol  
am Ort x direkt proportional ist zum B1-Feld der Spule am Ort x, wenn diese 
Spule als Sendespule genutzt wird [HOU2]. Die Resonanzfrequenz ist linear 
proportional zum B1-Feld:    
 ( ) ( ) ( )rBrfr 111 2 γπω −== . ( 3.6 ) 
Einflüsse durch räumliche Sensitivitätsschwankungen können somit durch 
einfache Division durch die Resonanzfrequenz am jeweiligen Ort eliminiert 
werden. 
2. Räumliche Spindichte  
Es muss berücksichtigt werden, dass der einzelne Kern abhängig vom 
Flipwinkel einen unterschiedlich großen Signalanteil zum Gesamtsignal beiträgt. 
Die Korrektur erfolgt mittels Division des Messsignals durch den lokalen B1-
Gradienten. Im Fall der verwendeten Ringspule kann die Ortsabhängigkeit der z-
Komponente des Feldes B1(r) bzw. des Gradienten G1(r) für r > r0  nur simuliert 
werden. Um in erster Näherung den Feld- bzw. Gradientenverlauf in einer 
Funktion abzubilden, wurden simulierte Werte durch eine biexponentielle 
Ausgleichsfunktion abgebildet (Abbildung 3.4): 
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3. Ortsinformation 
Die Überführung der Frequenzachse in die Ortsachse r erfolgt ebenfalls mit 
Gleichung 3.7.  
4. Variation des sensitiven Volumens  
Das sensitive Volumen ist ein Ringvolumen, das mit steigendem Radius größer 
wird. Bei größeren Radien tragen somit immer mehr Spins zum Signal bei. Der 
Zuwachs ist linear proportional zum Umfang des Ringes und somit linear 
proportional zum Radius r. Werte für unterschiedliche Radien werden erst 
vergleichbar, wenn eine Korrektur mittels Division durch den Radius erfolgt.   
In Abbildung 3.9 sind zwei RIPT-Messungen des Endoskops dargestellt. Im ersten 
Experiment wurden alle drei Kammern des Ringphantoms mit D2O gefüllt. Im zweiten 
Experiment wurden die erste und dritte Kammer gefüllt. Es wurden 1024 Punkte 
aufgenommen. Mit 16 Scans und einer Erholungszeit von einer Sekunde dauerte die 
Messung jeweils nur ca. 20 Sekunden. Die obere Grafik zeigt die Messdaten nach der 
Fourier-Transformation und nach den ersten beiden Korrekturschritten. Noch sind die 
Daten auf beiden Achsen verzerrt. Der Signalverlauf gibt jetzt schon deutlich den 
Verlauf der Kammern wieder. Da kleine Radien einer hohen Frequenz zugeordnet sind, 
ist die Darstellung auf der Frequenzachse noch spiegelverkehrt. Nach der Umrechung 
der Frequenzachse in die Ortsachse r (Schritt 3) und der Berücksichtigung der 
zunehmenden Größe des sensitiven Volumens (Schritt 4) ist die Verzerrung auf dieser 
Achse weitestgehend korrigiert und die Kammern liegen nun auch in der richtigen 
Reihenfolge vor (untere Grafik). An der eingezeichneten Geometrie der Ringe ist 
deutlich die Übereinstimmung der ‚Signalberge’ mit den Kammern zu erkennen. Die 
unterschiedliche Höhe der ‚Signalberge’, als auch eine verbleibende Verzerrung auf der 
Ortsachse, könnte auf das speziell bei kleineren Radien fehlerbehaftete Modell des B1-
Feldes zurückzuführen sein, dessen Fehler sich gleich in zwei Bearbeitungsschritt 
bemerkbar machen. Eventuell kommt auch eine unterschiedliche Füllhöhe der 
Kammern in Frage.  
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Abbildung 3.9:  
Radiales Bild vom Ringphantom. Bei einer Messung waren alle drei Ringe mit 
D2O gefüllt bei der zweiten Messung nur die erste und dritte Kammer. Die obere 
Grafik zeigt die Daten nach der Fourier-Transformation und Bearbeitungsschritt 
1 und 2. Unten ist das Ergebnis nach allen Korrekturschritten zu sehen. Mit 16 
Scans und einer Erholungszeit von 1 s betrug die  Messzeit 20 s. 
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Abbildung 3.10:  
Radiales Bild wie in Abbildung 3.9. Diesmal wurden nur die erste Kammer und 
nur die zweite Kammer mit D2O gefüllt. Zum Vergleich ist die Messung mit drei 
gefüllten Kammern eingezeichnet.  
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Ein weiteres Experiment zeigt Abbildung 3.10. Bei diesen Messungen ist zunächst 
nur die erste Kammer gefüllt und anschließend nur die zweite Kammer gefüllt. Zum 
Vergleich ist das Messergebnis mit drei gefüllten Kammern aus Abbildung 3.9 
eingezeichnet. Die Position der Kammern stimmte in den verschiedenen Experimenten 
fast völlig überein, es ist lediglich eine geringe Variation der Amplitude zu beobachten. 
Der hügelartige Verlauf der Spindichte weicht von der Rechteckform der Kammern ab 
und ragt auch teilweise in den Bereich der Trennwände hinein. Eine Ursache hierfür 
könnte eine zu geringe Abtastung des Messsignals sein [LÜK1]. Es ist jedoch 
wahrscheinlicher, dass sich hier Phasenfehler der HF-Pulse auswirken. Da keine 
separaten FID’s aufgenommen werden, kann keine Phasenkorrektur nach der 
Datenakquisition durchgeführt werden. Bei größeren Abständen zwischen zwei 
Aufnahmen kommen Einflüsse der einsetzenden Relaxationsprozesse hinzu [MET1]. 
Die nominelle Auflösung der Messmethode ist gegeben durch den Gradienten des 
B1-Feldes. Sie  nimmt mit kleinerem Gradienten, das heißt mit steigendem Radius, ab. 
Im Bereich der ersten Kammer (mittlere Eindringtiefe rme = 1.5 mm) liegt die 
Auflösung noch bei ca. 0.05 mm, in der zweiten Kammer (rme = 3 mm) sinkt die 
Auflösung schon auf ca. 0.15 mm und letztlich in der letzen Kammer (rme = 4.5 mm) 
bleibt nur noch eine Auflösung von 0.3 mm übrig. Trotz sinkender Auflösung scheint 
noch eine größere Eindringtiefe als re = 5 mm (Außenradius der dritten Kammer) 
möglich, da ungefähr die ersten 8 Messpunkte noch freigeblieben sind (Abbildung 3.9 - 
oben). Für diesen Bereich dürfte die Auflösung jedoch erheblich weiter sinken.   
3.2.2 Ortsaufgelöstes Spektrum 
Natürlich kann mit dem Endoskop, zum Beispiel nach einem 90°-Puls, ein einfacher 
Magnetisierungszerfall (FID) detektiert werden um ein Spektrum zu bestimmen 
(Abbildung 3.11). Das schwach inhomogene B0-Feld führt zwar zu einer 
Linienverbreiterung, einfache Spektren bzw. dominante Peaks komplexer Spektren 
können trotzdem sehr gut separiert werden.  
Um die chemische Verschiebung nun auch ortsabhängig ermitteln zu können, kann 
die zweite Dimension im RFI-Experimentes genutzt werden. Beim Endoskop existiert 
nur eine räumliche Achse, da nur ein Feldgradient (radial) wirksam ist. Die zweite 
Dimension bleibt ungenutzt und kann so zur Detektion der chemischen Verschiebung 
herangezogen werden (Kapitel 2.3.2). Bei diesem Experiment wird jeweils ein 
kompletter FID aufgenommen. Die Kodierung der Ortsauflösung erfolgt mittels 
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Amplitudenmodulation. Ein phasenmoduliertes RFI-Experiment ist mit dem Endoskop 
nicht möglich. Da nur eine HF-Spule verwendet wird, müsste der Phasenkodierpuls 
ebenso mit dem Solenoiden durchgeführt werden. Das B1-Feld des Solenoiden 
ermöglicht jedoch keinen hinreichend homogenen 90°-Puls über die gesamte Probe. 
Aus diesem Grunde kann der Sensitivitätsvorteil der Phasenmodulation nicht genutzt 
werden (Kapitel 2.3.1).  
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Abbildung 3.11:  
Spektrum von D2O und deut. Toluol (C6D5CD3). Die Inhomogenität des B0 -Feldes 
ist verantwortlich für die starke Linienverbreiterung. 
Das Fourier-transformierte Signal einer Messung am Ringphantom mit D2O in der 
ersten Kammer und mit Toluol in der zweiten Kammer zeigt Abbildung 3.12. Unter 
Variation des Phasenwinkels wurden 32 Messungen durchgeführt. Um eine 
gleichmäßige Anregungsbandbreite zu erzielen, wurde der Phasenwinkel (Gl. 2.48) 
nicht über die Pulslänge des Anregungsimpulses variiert, sondern durch die 
Inkrementierung des B1-Feldes. Zu diesem Zweck wurde die Verstärkerleistung 
schrittweise erhöht. Eine Amplitudenmodulation mit weiteren Schritten war nicht 
möglich, da die maximal zuträgliche Anregungsleistung für die kleine Spule erreicht 
war. Die geringe Auflösung (nur 32 Messpunkte) wurde vor der Fourier-Transfomation 
mittels Zero-Filling1 verbessert [LÜK1]. Trotz der aus der schlechten Auflösung 
                                                 
1 Aufstocken der Datenpunkte mittels anhängen von Nullen bis zur Anzahl 2n (n = ganzzahlig).  
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resultierenden Verschmierung auf der Ortsachse, können die räumlich getrennten 
Spektren von D2O und Toluol gut  separiert  werden. Während  das  D2O-Spektrum  nur 
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Abbildung 3.12:  
Ortsaufgelöstes Spektrum des Ringphantoms mit RFI. Die Aufnahme zeigt das 
Spektrum von D2O im ersten Ring und von Toluol im zweiten Ring.  
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Abbildung 3.13:  
Chemische Verschiebung am Ort der ersten und zweiten Kammer der Messung 
aus Abbildung 3.12. Eine Zuordnung ist sehr gut möglich, auch wenn Artefakte zu 
erkennen sind (vgl. Abbildung 3.11).  
aus einem Peak besteht, besitzt das Toluol-Spektrum zwei Peaks. Einen mit kleinerer 
Verschiebung als der D2O-Peak (vorne im Bild) und einen wesentlich kleineren Peak, 
mit größerer chemischer Verschiebung (oben im Bild). Analog zur Radialen Bildgebung 
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(Kapitel 3.2.1) können auch hier die entsprechenden Korrekturen zur Entzerrung und 
zur Konvertierung der Ortsachse vorgenommen werden. Eine Messung mit drei 
gefüllten Phantomkammern war nicht erfolgreich. Das Spektrum der dritten Kammer 
war aufgrund der Verschmierungen nicht zu separieren. Abbildung 3.13 zeigt die 
Schnitte am Ort der ersten und zweiten Kammer aus Abbildung 3.12. Auch wenn noch 
Artefakte des jeweils anderen Spektrums zu erkennen sind, kann man die Spektren sehr 
gut zuordnen. 
3.2.3 Relaxationsmessungen 
Im folgenden werden einige Relaxationsmessungen beschrieben, die mit dem Endoskop 
durchgeführt wurden. Die im Rahmen dieser Experimente benutzen Bezeichnungen 90° 
bzw. 180°-Puls, sind nur nominell zu verstehen. Aufgrund der B1-Feldverteilung über 
die Probe kommt es zu einer Flipwinkelverteilung im Bereich des sensitiven Volumens. 
Der Flipwinkel beträgt nur in einem kleinen Teil der Probe 90° bzw. 180°. Abhängig 
von der 2H-Kernverteilung in der Probe variiert der nominale 90°-Puls. Der 90°-Puls 
wird bei der Pulslänge definiert, bei der das maximale Signal mit einem Hahn-Echo-
Experiment detektiert werden kann. Die Pulslängen werden vor einer Messung 
experimentell bestimmt.  
Für die folgenden Experimente wurde jeweils die erste Kammer des Phantoms 
gefüllt und der 90°-Puls darauf abgestimmt. Weitere Messungen mit der zweiten und 
dritten Kammer führten zum selben Ergebnis, es musste lediglich der 90°-Puls 
angepasst werden. 
Aufgrund der Anregung der ganzen Probe ist eine räumliche Auflösung nicht 
möglich. In Versuchen konnte noch aus einer Eindringtiefe von bis zu 15 mm ein Signal 
detektiert werden. Eine relaxationsgewichtete, ortsaufgelöste RIPT-Messung wurde 
nicht durchgeführt (s. Kapitel 2.3.3).  
Spin-Gitter-Relaxationskonstante T1 
Zur Ermittlung der Relaxationskonstante T1 wurde mit dem Endoskop ein Inversion-
Recovery-Experiment (Kapitel 2.1.2) durchgeführt. Der gemessene Signalverlauf und 
eine monoexponentielle Ausgleichlinie ist für D2O und deuteriertes Toluol in 
Abbildung 3.14 dargestellt. Bei 8 Scans und TRD = 2 s betrug die Messzeit ca. 18 
Minuten.  
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Abbildung 3.14:  
T1-Messung von D2O und Toluol (deut.) mit Inversion-Recovery-Sequenz. Die 
eingezeichnete Linie ist eine monoexponentielle Ausgleichlinie 
Spin-Spin-Relaxationskonstante T2 
Die Relaxationskonstante T2 wurde mit einem Spin-Echo-Experiment (Kapitel 2.1.2) 
bestimmt. Der Amplitudenverlauf und eine monoexponentielle Ausgleichlinie ist für 
D2O und deuteriertes Toluol in Abbildung 3.15 dargestellt. Bei 8 Scans und TRD = 2 s 
betrug die Messzeit ca. 8 Minuten. Die Messzeit kann noch drastisch verringert werden 
unter Verwendung einer CPMG-Sequenz (Kapitel 2.1.2). 
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Abbildung 3.15:  
T2-Messung von D2O und Toluol (deut.) mit einer Spin-Echo-Experiment. Die 
eingezeichnete Linie ist eine monoexponentielle Ausgleichlinie. 
Die Experimente zeigen, dass mit dem Endoskop Relaxationsmessungen ohne 
Probleme möglich sind. Ein gutes S/N-Verhältnis wurde  mit schon mit 8 (T1) bzw. 32 
(T2) Scans erreicht.  
50 3. Endoskop 
3.3 Zusammenfassung 
Es ist gelungen, ein funktionsfähiges NMR-Endoskop zu entwickeln und erfolgreich 
Testmessungen durchzuführen. Die ausgeführten Experimente haben gezeigt, dass das 
radiale Messkonzept geeignet ist, aussagekräftige NMR-Bilder und -Parameter zu 
ermitteln. Insbesondere im Nahbereich (bis zu 3 mm Eindringtiefe) ist es möglich, 
ortsaufgelöste Informationen mit besonders guter Auflösung (bis zu  0.1 mm) zu 
detektieren. Ohne Ortsauflösung konnte bis zu einer Eindringtiefe von 15 mm noch ein 
Signal detektiert werden.  
Unter den gegebenen Umständen konnte das Endoskop nur für 2H-Messungen 
konzipiert werden. Bei einer Adaption des Endoskops für 1H-Messungen wird ein 
besseres S/N-Verhältnis erwartet als es bei den durchgeführten Messungen der Fall war. 
Zum einen ist die Sensitivität von Protonen größer als die von Deuteronen und zum 
anderen kann dann bei einer höheren Resonanzfrequenz gemessen werden. 
Ziel weiterer Entwicklungen wäre die Berücksichtigung medizintechnischer 
Anforderungen bezüglich Handhabung und Sicherheit, um Versuchsmessungen an 
medizinischen Problemstellungen (zum Beispiel Harnröhre oder große Blutgefäße) zu 
ermöglichen. 
Da das Endoskop an ein statisches Magnetfeld gebunden ist, ist die Modifikation hin 
zu größeren Spulen nicht sinnvoll, da es hierfür an Anwendungen mangelt. Es kommen 
lediglich kleinere Endoskope in Frage, um weitere Einsatzbereiche der Medizin zu 
erschließen. Hierbei ist jedoch abzuwägen, ob die damit verbundene kleinere 
Eindringtiefe ausreichend ist.       
Um die Einschränkung des Einsatzes in einem NMR-Spektrometer bzw. 
Tomographen zu umgehen, wird im folgenden Kapitel die Weiterentwicklung des 
Endoskops zu einer autarken, mobilen Sonde untersucht. 
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4 Autarkes Endoskop 
Der konzeptionelle Ansatz des NMR-Endoskops sieht vor, dass es in Kombination mit 
einem NMR-Spektrometer beziehungsweise Tomographen eingesetzt wird. Solche 
Geräte sind zum einen sehr aufwendig in Anschaffung und Unterhalt und zum anderen 
nicht mobil. Es sollte untersucht werden, ob das Endoskop so modifiziert werden kann, 
dass es auch autark einsetzbar ist. In Kombination mit einem PC-Spektrometer, mit 
denen auch der Bereich der Signalerfassung und -auswertung nicht mehr ortsgebunden 
ist, ergäbe dies einen kleinen, mobilen NMR-Messplatz. Messungen wären damit nicht 
mehr auf Objekte begrenzt, die zum NMR-Spektrometer gebracht werden können, 
beziehungsweise, die so klein sind, dass sie im homogenen Magnetfeld Platz finden.  
Um eine unabhängige Verwendung zu ermöglichen, muss das Polarisationsfeld B0 
auf eine andere Art und Weise zur Verfügung gestellt werden. In der Inside-Out-NMR 
gibt es diverse Konzepte, um in kleinerem Rahmen B0-Felder zu erzeugen [CAL2, 
EID1, KLE1, KLE2]. Sie weichen in der Regel vom klassischen Ansatz ab, bei dem das 
Messobjekt in einem Bereich mit homogenen Magnetfeld B0 platziert wird und einem 
homogenen Anregungsfeld B1 ausgesetzt wird. Im folgenden sollen der für das 
Endoskop gewählte Ansatz und die damit erzielten Resultate beschrieben werden.  
4.1 Methode und Aufbau 
Ein besonders geeigneter Ansatz, das NMR-Endoskop mit einem eigenen B0-Feld zu 
versehen, ist ein Konzept, das auf  Jasper A. Jackson zurückgeht [BUR1, COO1, JAC1]. 
Jackson schlägt vor zwei Magnete gleichpolig gegenüberliegend anzuordnen 
(Abbildung 4.1). Die beiden sich abstoßenden Pole führen in der Ebene orthogonal zur 
Magnetachse zu einer starken radialen Komponente des Feldes.  
Eine ringförmige HF-Spule wird zwischen die Magnete platziert. Die Feldlinien des 
Anregungsfeldes verlaufen in der zur Magnetachse orthogonalen Ebene genau senkrecht 
zum statischen Feld der Magnete (Abbildung 4.2). Bei geeigneter Wahl des Abstandes 
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der Magnete ergeben sich Bereiche, in den das Magnetfeld als nahezu homogen 
betrachtet werden kann.  
 
Homogener
Bereich 
 
Abbildung 4.1 [JAC1]: 
Zwei Magnete werden gegenpolig auf einer Achse angeordnet. In der Ebene 
zwischen den Magneten wird eine Magnetfeldkomponente B0(r) erzeugt die in 
Bereichen homogen ist. 
B1 
B0 
 
Abbildung 4.2 [JAC1]: 
In dee Ebene senkrecht zur Magnetachse verlaufen die B0-Feldlinien einer 
zwischen den Magneten angeordneten Spule orthogonal zum Feld der Magneten. 
Wenn wir dieses Konzept auf das NMR-Endoskop (Kapitel 3.1) übertragen, stellen 
wir fest, dass der Solenoid in Lage und Ausrichtung schon der Spule in Jackson’s 
Ansatz entspricht. Für das statische Magnetfeld wurden zwei Permanentmagneten auf 
der Spulenachse angebracht (Abbildung 4.3 und Abbildung 4.4). Die sich abstoßenden 
Magnete sind in einem speziellen Kunststoffzylinder untergebracht. In der Mitte des 
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Zylinders ist der Solenoid plaziert. An den Seiten des Zylinders befindet sich jeweils 
eine Justierschraube, mit der der Abstand der Magnete voneinander und von der Spule 
eingestellt werden kann. 
Bei der Realisierung eines Prototypen wurden die Spezifikationen bezüglich Größe 
(besonders klein) und Resonanzfrequenz (besonders hoch) nicht zu eng formuliert. 
Dennoch sollte sich der Prototyp an realen Messanforderungen orientieren. Ein 
funktionierender Prototyp könnte dann bei Bedarf durch Anpassung und Optimierung 
auf eine spezielle Anwendung, entsprechend abgewandelt werden.  
Der Prototyp des autarken NMR-Endoskops wurde mit einem Außendurchmesser 
von 17 mm gebaut. Mit den gewählten Abmaßen sind Einsatzmöglichkeiten sowohl in 
der Medizin (zum Beispiel Speiseröhre und Darm) als auch bei der Untersuchung von 
kleineren Bohrlöchern (zum Beispiel in Gebäuden und Denkmälern) denkbar. Der 
Durchmesser der verwendeten Magnete beträgt 15 mm. Die Wandstärke der Halterung 
beträgt 1 mm. Die beiden Magnete sind nicht am Stück gefertigt, sondern sind jeweils 
aus Magnetscheiben zusammengesetzt. Dies hat den Vorteil, das durch die Anzahl der 
verwendeten Magnetscheiben das Magnetfeld leicht variiert werden kann.  
Der Resonanzschwingkreis des Endoskops wurde übernommen. Lediglich die 
Trimmkapazitäten wurden mit einer Kapazitätskaskade ergänzt, um die 
Frequenzabstimmung über einen größeren Bereich zu erleichtern. 
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Abbildung 4.3:  
Schematischer Aufbau des autarken Endoskops 
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Abbildung 4.4:  
Autarkes Endoskop: Auf der Spulenachse rechts und links vom Solenoiden sind 
zwei gegenpolige Permanentmagnete angebracht. Die Schrauben rechts und links 
am Kunststoffzylinder erlauben das Variieren der Abstände der Magnete zum 
Solenoiden.  
4.2 Untersuchungen zu B0 und B1  
Polarisationsfeld B0 
Die verwendeten Magnete zur Erzeugung des Polarisationsfeldes B0 bestehen aus einer 
Neodym-Eisen-Bor-Legierung (Ne2Fe14B). Diese Legierung verfügt aufgrund ihrer 
relativ niedrigen Curie-Temperatur und ihrer Korrosionsanfälligkeit (Korrosionsschutz 
kann jedoch bei Bedarf aufgetragen werden) nur über einen eingeschränkten 
Einsatzbereich. NeFeB-Magnete haben jedoch über eine der höchsten Energiedichten 
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und sind deshalb besonders geeignet, wenn kleine Abmaße erforderlich sind [DEX1]. 
Da kein Einsatz bei höheren Temperaturen vorgesehen ist, auf der anderen Seite jedoch 
kleine Abmaße das Handling der Sonde erleichtern, fiel die Wahl auf NeFeB-Magnete.  
 Um in der Entwicklungsphase mehrere Konfigurationen testen zu können, wurden 
Magnetscheiben (Ø = 15 mm) mit einer Dicke von 5 mm verwendet. Die 
Magnetscheiben konnten nun beliebig zu größeren Magneten kombiniert werden. Zur 
Bestimmung, wie viele Magnete und mit welchem Abstand sie angeordnet werden 
sollten, wurden Feldsimulationen mit dem Tool Quickfield® der Firma Tera Analysis 
durchgeführt. Diese Software ermöglicht es auf einfache Weise, Magnetgeometrien 
bzw. -eigenschaften zu erfassen, die resultierenden Felder  zu berechnen und grafisch 
darzustellen. Auch rotationssymmetrische Anordnungen, wie bei dem vorliegendenden 
Endoskopaufbau sind erfassbar.  
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Abbildung 4.5:  
Feldlinienverlauf der Permanentmagnete. Die Magnete sind 25 mm lang und 
haben einen Abstand von 10 mm (Quickfield®-Simulation). 
Eine Simulation des Magnetfelds bei konstantem Abstand für unterschiedliche 
Magnetlängen klärt die notwendige Magnetstärke bzw. aus wie vielen Scheiben ein 
Magnet zusammengesetzt ist. Abbildung 4.5 zeigt den Feldlinienverlauf des B0-Feldes. 
Abbildung 4.6 zeigt den Verlauf der r-Komponente von B0 als 1H-Resonanzfrequenz 
bei z = 0 mm (Mitte zwischen den Magneten) für verschiedene Magnetlängen (bzw. 
Anzahl von Magnetscheiben). Der Magnetabstand beträgt 10 mm, der Magnetradius 
beträgt 7.5 mm. Im folgenden soll die Bezeichnung Magnetlänge benutzt werden, um 
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die Größe der Magneten anzugeben. Die Magnetlänge ergibt sich aus der Summe der 
Dicken der einzelnen Magnetscheiben (1 Scheibe = 5 mm).  
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Abbildung 4.6:  
Die 1H-Resonanzfrequenz (direkt proportional zur r-Komponente von B0) ist in 
Anhängigkeit vom Radius für die Magnetlängen 5 bis 30 mm bei z = 0 dargestellt. 
Der Magnetabstand beträgt 10 mm. Größere Magnetlängen steigern die Frequenz 
bzw. Magnetfeldstärke nicht mehr wesentlich (Quickfield®-Simulation). 
Mit steigender Magnetlänge nimmt insbesondere im Nahbereich die Magnetfeldstärke 
bzw. 1H-Resonanzfrequenz noch stark zu. Dieser Effekt wird merklich kleiner und ab 
einer Länge von 20 - 25 mm ergibt sich keine wesentlich Steigerung mehr. Um eine 
möglichst große Resonanzfrequenz nutzen zu können, jedoch ohne die Handlichkeit des 
Endoskops durch zu lange Magneten zu sehr einzuschränken, wurden für den Prototyp 
fünf Scheiben je Magnet mit einer Gesamtlänge von 25 mm verwendet.  
Der Abstand zwischen den Magneten dmag ist nach unten begrenzt durch die 
Ausmaße der Spule. Empirische Versuche haben eine Spulenbreite von ca. 2 – 4 mm 
ergeben, um eine Larmor-Frequenz  von ca. 10 MHz zu realisieren. Nach oben ist die 
Spaltbreite durch die gewünschte Resonanzfrequenz gegeben. Abbildung 4.7 zeigt in 
einer Quickfield®-Simulation die resultierende 1H-Resonanzfrequenz in Abhängigkeit 
von der Spaltbreite. Die, für das autarke  Endoskop interessante Eindringtiefe re beginnt 
beim Magnetradius rmag = 7.5 mm mit null. Aufgrund der Wandstärke dwand = 1 mm der 
Kunststoffhülse, die Magnete und Spule fixiert, ist beim Prototypen erst das Feld für r > 
(7.5 + 1) mm interessant (Kapitel 4.1).  
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Der Verlauf der Magnetfeldstärke, dargestellt als 1H-Resonanzfrequenz, zeigt ein  
Maximum in der Nähe des Magnetradius und fällt mit steigendem Radius r ab. Für 
kleinere Magnetabstände ergibt sich folgerichtig eine höhere Resonanzfrequenz. Der 
Einfluss wird geringer bei größeren Radien bzw. größerer Eindringtiefe. Der Abfall der 
Resonanzfrequenz verläuft teilweise linear. Dieser lineare Bereich wird mit 
zunehmendem Abstand der Magnete größer. Auch schiebt sich für größere 
Magnetabstände das Maximum immer weiter über den Magnetradius hinaus und der 
Frequenzverlauf wird im Bereich des Maximums flacher. Für diesen Bereich kann der 
Verlauf als annähernd konstant angenommen werden. Auch dieser Bereich wird für 
größere Abstände immer breiter. Für dmag = 15 mm ist die Resonanzfrequenz mit f0 = 
5.6 MHz über ca. 2 mm konstant. J. Jackson erreichte in seinem Versuchsaufbau ein 
homogenes B0-Feld über eine Länge von ca. 3 cm bei einem Radius von ca. 13 - 16 cm 
[JAC1]. Seine 1H-Resonanzfrequenz sinkt jedoch auf 0.5 MHz.  
Die Struktur des Magnetfeldes erlaubt zwei unterschiedliche Ansätze. Zum einen 
kann eine Geometrie realisiert werden, die einen homogenen Bereich zur Verfügung 
stellt. Hierbei wird in Kauf genommen, das die Resonanzfrequenz sehr gering wird. Es 
besteht hier eventuell die Möglichkeit, dass ein FID detektiert werden kann [COO1]. 
Von Nachteil ist jedoch, das der homogene Bereich sehr dünn ist und folglich kein 
großes sensitives Volumen angeregt wird [KLE1]. Auf der anderen Seite kann ein 
Aufbau realisiert werden, der eine möglichst hohe Resonanzfrequenz und somit auch 
eine entsprechend höhere Sensitivität zur Verfügung stellt [ABR1]. In diesem Fall muss 
mit einem entsprechend breitbandigem Anregungspuls ein möglichst großes sensitives 
Volumen erreicht werden. Eine Ortskodierung ist möglich durch Variation der Larmor-
Frequenz im Bereich des linearen B0-Feldes.  
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Abbildung 4.7:  
Die 1H-Resonanzfrequenz ist in Abhängigkeit vom Radius für die Magnetabstände 
8, 10 und 15 mm bei z = 0 dargestellt. Der Magnetdurchmesser beträgt 15 mm. Je 
größer der Radius umso kleiner wird die Frequenz und umso größer wird der 
homogene Bereich um das Maximum. Der Abfall des Magnetfeldes verläuft 
teilweise linear (Quickfield®-Simulation). 
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Eine weitere Simulation wurde durchgeführt um das Ausmaß des sensitiven Volumens 
in z-Richtung zu untersuchen. Abbildung 4.8 zeigt den Verlauf der 1H-
Resonanzfrequenz für konstante Radien in Abhängigkeit von z. Die simulierten Werte 
sind für die Radien r = 8, 10, 12 und 15 mm (entspricht den Eindringtiefen re = 0.5, 2.5, 
4.5 und 7.5 mm) für die drei Magnetabstände dmag = 8, 10 und 15 mm dargestellt. Eine 
graphische Darstellung zeigt farblich den Verlauf in der z-r-Ebene. Gleiche Farben 
entsprechen Bereichen mit konstantem Feld und somit der Form des sensitiven 
Volumens. 
Die Form des sensitiven Volumens variiert stark in Abhängigkeit von der Larmor-
Frequenz und des Magnetabstandes. Generell existieren zwei verschieden sensitive 
Bereiche. Um z = 0 mm herum wird ein Gebiet mit zunehmendem Magnetabstand dmag 
breiter. Für sinkende Frequenz bzw. zunehmendem Radius wird dieser Bereich erst 
breiter, um dann wieder schmaler zu werden. Ursache ist das Verschmelzen mit den 
Hot-Spots an den Magnetecken. Hier befinden sich für kleine Radien Bereiche mit 
hohen Werten von B0r, die mit zunehmendem Radius mit dem Mittelbereich 
zusammenfallen. Aufgrund der Variation der Größe des sensitiven Volumens wird die 
Signalintensität für unterschiedliche Radien nur schwer vergleichbar sein. 
Für den Prototypen des autarken Endoskops wurde eine möglichst große 
Resonanzfrequenz angestrebt um die Sensitivität bzw. das Signal-Rausch-Verhältnis zu 
optimieren. Eine weitere Einschränkung war, dass für das genutzte Spektrometer der 
kleinste Vorverstärker-Filter für einen Bereich > 7 MHz ausgelegt war. Der Prototyp 
wurde mit einem Magnetabstand von 8 mm realisiert, das entspricht einen 
Frequenzbereich von ca. 8 – 12 MHz (Abbildung 4.8, oben). Ein Bereich mit 
homogenem statischen Feld existiert bei dieser Geometrie nicht.  
Bei der gewählten Geometrie wurde zur Überprüfung der B0-Feldsimulation das 
Magnetfeld punktuell nachgemessen. Die mit einer Hallsonde ermittelten Werte 
stimmen im Rahmen eines Messfehlers mit den Simulationsergebnissen überein.   
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Hochfrequenzfeld B1  
Das Hochfrequenzfeld B1 wird von einem selbstgebauten Solenoiden erzeugt 
(Abbildung 4.9).  Empirisch wurde für den Frequenzbereich von 8 – 12 MHz eine Spule 
mit 20 Wicklungen als geeignete Variante ermittelt (möglichst große Induktivität) 
(Kapitel 2.4). Um die Spulenbreite auf maximal ca. 2 – 4 mm zu begrenzen, wurde die 
Spule vierlagig gewickelt, mit fünf Wicklungen je Lage. Die gewickelte Spule wurde in 
einem Klebebad fixiert um mechanische Verformungen und das damit verbundene 
Klingeln weitestgehend auszuschließen. 
Die z-Komponente des B1-Feldes bei f0 = 10 MHz ist in Abbildung 4.10 dargestellt. 
Durch den Engpass werden die Feldlinien an der Magnetoberfläche entlanggeführt. Hier 
kommt es zu einer höheren Feldliniendichte und einem höheren Wert der z-
Komponente. In die leitenden Magnete kann das Hochfrequenzfeld der Ringspule nicht 
eindringen. 
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Abbildung 4.9:  
Feldlinienverlauf des B1-Feldes der Ringspule. Rechts und links unten befinden 
sich die Magnete, in der Mitte befindet sich die 20-lagige Spule. Das Hoch-
frequenzfeld wird deutlich durch die leitenden Magnete zusammen gepresst. In 
leitendes Material kann das Feld nicht eindringen (Quickfield®-Simulation). 
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Abbildung 4.10:  
Feldstärke der z-Komponente des B1-Feldes als Farbgrafik. 
Magnete verursachte Engpass führt zu einer z-Komponente an de
mit entgegengesetztem Vorzeichen als an der Außenseite der Spu
Simulation).   
Abbildung 4.11 zeigt die z-Komponente des HF-Feldes B1 bei z
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Die Länge des sogenannten nominellen 90°-Pulses (der Puls bei dem das meiste Signal 
detektiert wird) muss experimentell ermittelt werden. 
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Abbildung 4.11:  
z-Komponente des Hochfrequenzsfeldes B1 in Abhängigkeit vom Radius 
(Spulenoberfläche entspricht r = 0 mm) für die Magnetabstände 8, 18 mm und 
ohne Magnete für z = 0, f0 = 10 MHz und n = 20 (Quickfield®-Simulation).  
Das für die Messung relevante Gebiet befindet sich parallel zur Spule. Nur dort 
existiert eine ausreichend große z-Komponente die näherungsweise senkrecht zur r-
Komponente des B0-Feldes verläuft (Abbildung 4.10). Folglich ist die Ausdehnung des 
sensitiven Volumens in z-Richtung direkt abhängig von der Spulenbreite dspule. Als 
Faustregel kann hier die Spulenbreite angesetzt werden. Theoretisch könnten für kleine 
Eindringtiefen noch die Bereiche an den Magnetecken eine Rolle spielen. Hier erreicht 
das B0-Feld jedoch auch viel höhere Wert, so dass auch bei größerer 
Anregungsbandbreite diese Gebiete vernachlässigt werden können (Abbildung 4.8).  
4.3 Messungen 
4.3.1 Auf der Suche nach dem Signal... 
Die vorangegangenen Betrachtungen liefern zahlreiche Informationen über den Verlauf 
und  Größe des statischen Magnetfeldes B0 sowie des Anregungsfeldes B1. Sie sind 
nützlich bei der Berechnung der Messparameter, wie einer geeigneten Anregungs-
frequenz, Anregungsbandbreite, Lage und Größe des sensitiven Volumens, etc.. 
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Simulationen unterliegen jedoch auch Ungenauigkeiten, die darauf zurückzuführen sind, 
dass das Modell das der Simulation zugrunde liegt nur einer idealisierten Realität 
entspricht. So werden zum Beispiel für den Simulationsprozess Materialkenngrößen der 
Magnete, wie die Koerzitivfeldstärke Hk oder die reversible Permeabilität µrev, benötigt. 
Aufgrund von Fertigungsunterschieden können solche Werte jedoch in bestimmten 
Grenzen schwanken. Vergleichbare Probleme bestehen auch beim Aufbau des autarken 
Endoskops. So können Abmaße, wie zum Beispiel der Magnetabstand, beim Bau des 
Prototypen nur mit einer gewissen Toleranz umgesetzt werden. Für die Fertigung der 
HF-Spule gilt ähnliches, da die Spulen manuell gewickelt und im Kleberbad fixiert 
wurden. Solche Einflüsse führen dazu, dass eine Simulation zwar einen Anhaltspunkt 
liefert, aber die Realität nur annähernd wiedergibt. 
Bei den ersten Messversuchen mit dem autarken Endoskop wurde versucht mit den 
Startwerten aus der Simulation ein NMR-Signal zu detektieren. Aufgrund der 
inhomogenen Felder ist die Detektion eines FID’s nicht möglich, deshalb wurde ein 
Hahn-Echo-Experiment verwendet. Bei diesem Experiment folgt einem Auslenkungs-
puls ein Refokusierungspuls der Dephasierungen aufgrund lokaler B0-Feld-
inhomogenitäten zurückführt. Das generierte Echo wird detektiert. 
Als Messobjekt wurde kein Ringphantom wie beim Endoskop verwendet, sondern 
ein breiter Ring aus Silikon-Kautschuk. Da mit den theoretischen Werten nur eine vage 
Vorhersage möglich ist in welchem Bereich gemessen wird, wurde eine möglichst 
große Probe verwendet, um überhaupt ein Signal zu erhalten. Es wurde ein massiver 
Ring aus Silikon-Kautschuk verwendet, der wesentlich leichter zufertigen ist, als ein 
ringförmiges Kammerobjekt zu Aufnahme von Wasser (H2O), und ebenfalls einen 
hohen 1H-Anteil besitzt. 
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Abbildung 4.12:  
Erstes Echo. Die aufgeführte Anregungsleistung P ist proportional zum Quadrat 
des Anregungsfeldes B1(r) und somit zum auch zum Quadrat des lokalen 
Flipwinkels αp(r) (Gl. 4.4). Mit abnehmender Leistung wird der lokale Flipwinkel 
kleiner, folglich sinkt die Echoamplitude. 
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Im folgenden wurden zahlreichen Experimentreihen durchgeführt bei den die 
Messparameter, wie zum Beispiel Anregungsfrequenz ω0, Pulslänge tp, Verstärker-
leistung P, Echozeit Te, etc., systematisch variiert wurden. Erst nach aufwendigen, 
systematischen Experimenten konnte das erste Echo bei einer Larmor-Frequenz von f0 = 
10 MHz detektiert werden (Abbildung 4.12). Die Pulslänge des 90°-Pulses t90° betrug 8 
µs, der 180°-Puls t180° = 16 µs wurde doppelt so lang wie der 90°-Puls ausgeführt. Es 
wurden 3000 Scans aufgenommen. Die Echozeit betrug Te = 250 µs und die 
Erholungszeit Td = 250 ms. Die Messung wurde unter Variation der Verstärkerleistung 
mit konstanten Pulslängen wiederholt. Auf diese Weise ist sicher gestellt, das nicht 
durch Variation der Pulslänge die Anregungsbandbreite variiert wird. Zum Vergleich 
der Experimente ist die Anregungsleistung P angegeben. Es gilt  
 ( ) ( )2212 rrBIP pα≈≈≈ . ( 4.4 ) 
Folglich sinkt mit fallender Anregungsleistung P die Echoamplitude, da die 
Magnetisierung M(r) um einen kleineren Winkel ausgelenkt wird (Gl. 4.4). Es kann 
beobachtet werden, dass mit steigender Leistung bzw. stärkerem Anregungsfeld B1(r) 
die Breite des Echos zunimmt. Ursache hierfür könnte das etwas inhomogenere B0-Feld 
bei höheren Eindringtiefen sein.  
Weitere Experimente (Abbildung 4.13) zeigen, das  die Erholungszeit mit Td = 250 
ms nicht ausreichend groß gewählt war. Erst ab Te = 0.75 s steigt die Signalamplitude 
nur noch minimal, bei Te = 1.25 s scheint sie ihr Maximum erreicht zu haben. Erst dann 
ist der Zeitraum ausreichend lang, so dass die Magnetisierung der ganzen Probe ins 
thermische Gleichgewicht zurückkehren kann.  
Das S/N-Verhältnis ist aufgrund der relativ niedrigen Resonanzfrequenz gering und 
liegt bei diesen Messungen bei ungefähr 10. Eine Verbesserung könnte hier erzielt 
werden, indem der Refokusierungspuls mit der gleichen Pulslänge und doppelter 
Amplitude, wie der Auslenkungspuls ausgeführt wird. Auf diese Weise haben beide 
Pulse die gleiche Anregungsbandbreite und der Refokusierungspuls erreicht ein 
größeres Volumen. 
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Abbildung 4.13:  
Variationen der Erholungszeit bei P = 38 W: Ab Td = 0.75 s ändert sich die 
Signalamplitude nur noch wenig, bei Te = 1.25 s scheint sie ihr Maximum erreicht 
zu haben. Bei dieser Einstellung betrug die Messzeit bei 3000 Scans ca. 60 
Minuten.  
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Um eine Abschätzung zur Tiefe des sensitiven Volumens machen zu können, wurde 
in weiteren Experimenten mit ansonsten gleichen Messparametern die 
Anregungsfrequenz f0 erhöht. Jenseits einer Maximalfrequenz sollte kein Signal mehr 
vorhanden sein, da das Gebiet mit entsprechendem B0 nicht mehr bis in den Silikonring 
hineinreicht. Abbildung 4.14 zeigt das jeweils maximal detektierbare Echo bei den 
Resonanzfrequenzen f0 = 10, 11, 11.5 und 12 MHz. Bei konstanten Auslenkungspulsen 
(t90° = 8 µs, t180° = 16 µs) wurde bei jeder Frequenz die Verstärkerleistung variiert. Die 
Bereiche mit größeren Frequenzen liegen näher an der Spule, dort steht ein höheres 
Anregungsfeld B1 zur Verfügung. Folglich sinkt die nötige Anregungsleistung mit 
steigender Frequenz.   
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Abbildung 4.14:  
Variation der Frequenz. Bei konstanten Pulslängen (t90° = 8 µs, t180° = 16 µs) 
wurde, durch Variation der Anregungsleistung P,  das maximale Echo bestimmt. 
Das kleinere sensitive Volumen bei höheren Frequenzen bzw. kleineren Radien ist 
die Ursache für die sinkende Echoamplitude. Zusätzlich schiebt sich der sensitive 
Bereich langsam aus der Probe. Bei f0 = 12 MHz erstreckt er sich nicht mehr bis 
in die Probe. 
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Dass die Echoamplitude niedriger wird, liegt an der Abnahme des sensitiven Volumens. 
Bei kleineren Radien verringert sich zum einen der Umfang des sensitiven Rings und 
zum anderen wird das sensitive Volumen in z-Richtung schmaler (Kapitel 4.2). 
Zusätzlich schiebt sich der sensitive Bereich langsam aus der Probe heraus. Bei f0 = 12 
MHz ist das Echo verschwunden. Hier befindet sich das sensitive Volumen komplett 
außerhalb des Messobjektes.  
Eine Abschätzung der genauen Eindringtiefe ist mit dem verwendeten Messobjekt 
schwierig. Die Simulationsergebnisse (Abbildung 4.8 - oben) für einen Magnetabstand 
dmag = 8 mm sagen bei einer Eindringtiefe von re = 1 mm eine Resonanzfrequenz von f0 
= 12 MHz voraus. Die Eindringtiefe re wird vom Spulenaußenradius gerechnet, re = 1 
mm entspricht der Messobjektoberfläche, da sich die Magnete in einer Kunststoffhülse 
mit einer Wandstärke von dwand = 1 mm befinden. Legen wir diese Simulation einer 
Abschätzung zugrunde, so beträgt bei der Frequenz f0 = 11 MHz die Eindringtiefe re ca. 
2 mm, bei f0 = 10 MHz würde re ca. 3 mm betragen. Diese Werte scheinen auch 
realistisch, wenn die Abnahme des sensitiven Volumens betrachtet wird. Beim Wechsel 
der Eindringtiefe von re = 3 mm auf 2 mm liegt diese ungefähr in der Größenordnung 
der Abnahme der Echosignals. Zur genauen Festlegung der Eindringtiefe sind weitere 
Experimente mit einem schichtartigen Messobjekt, das eine bessere Zuordnung des 
Signals zur Objektgeometrie ermöglicht, notwendig. 
4.3.2 Messung der Relaxationszeit T2 
Auch wenn das S/N-Verhältnis nicht besonders gut ist und zahlreiche Scans in einer 
langen Messzeit resultieren, wurde mit den oben ermittelten Parametern ein CPMG-
Experiment (Kapitel 2.1.2) zur Ermittlung der Spin-Spin-Relaxationskonstante T2 
durchgeführt. Es wurden 50 Echos mit jeweils 32 Punkten je Echo aufgenommen. Die 
Zeit zwischen zwei Aufnahmepunkten (engl.: dwell time) betrug 0.5 µs. Die Zeit 
zwischen zwei Echos (Echozeit) Te betrug 1 ms. Zur Verbesserung des S/N-
Verhältnisses wurden 3000 Scans durchgeführt. Den Echozug der CPMG-Messung 
zeigt Abbildung 4.15. Der Echoverlauf weist eine leichte Modulation auf. Für eine 
exponentielle Anpassung zur Ermittlung der Relaxationskonstante wurde eine 
Integration über mehrere Echopunkte durchgeführt (Abbildung 4.16). Ursache für die 
Modulation ist wahrscheinlich der verwendete Phasenzyklus.  
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Abbildung 4.15:  
Ein mit dem autarken Endoskop detektierter Echozug des CPMG-Experimentes. 
Insgesamt wurden 50 Echos zu je 32 Punkten aufgenommen. Die Echos zeigen 
keinen gleichmäßig exponentiellen Abfall. Sie scheinen einer Modulation zu 
unterliegen. 
0 20 40 60 80 100
0
50
100
150
200
250
T2 short =   3.1 ms
T2 long  = 18.7 ms
Ec
ho
am
pl
itu
de
 [*
1e
3]
Zeit [ms]
 
Abbildung 4.16:  
Auswertung der CPMG-Messung aus Abbildung 4.15. Um den ungleichmäßigen 
Abfall der Echos auszugleichen wurde über mehrere Echopunkte integriert. Die 
Ausgleichsfunktion zeigt einen biexponentiellen Fit des Echoverlaufs. Bei 3000 
Scans betrug die Messzeit ca. 30 Minuten.  
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Neuere Untersuchungen [BAL1] haben gezeigt, dass im inhomogenen Magnetfeld 
nur eine CPMG-Sequenz mit konstantem Phasenzyklus gute Ergebnisse erzielt. Bei dem 
verwendeten alternierenden Phasenzyklus führt die Überlagerung von Hahn-Echo und 
stimuliertem Echo zu Signalauslöschungen [BAL1]. 
4.4 Zusammenfassung 
Mit der Realisierung eines Prototypen eines autarken Endoskops wurde gezeigt, dass 
das Konzept einer radialen, mobilen Sonde funktioniert. Trotz schlechtem S/N-
Verhältnis gelang es mit dem ersten Prototyp Echos zu detektieren und eine 
Relaxationsmessung durchzuführen. Mit der gewählten Geometrie war es nur möglich, 
ein relativ kleines Polarisationsfeld B0 zu erzeugen. Die aus dem B0-Feld resultierende 
1H-Resonanzfrequenz liegt im Bereich von f0 < 12 MHz. Dies ist im Vergleich zu den 
1H-Resonanzfrequenzen herkömmlicher NMR-Spektrometer bzw. Tomographen (bis zu 
900 MHz) fast verschwindend gering und geht mit entsprechenden 
Sensitivitätsverlusten bzw. langen Messzeiten (ca. 1 h) einher. 
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Abbildung 4.17:  
1H-Resonanzfrequenzen über die Eindringtiefe für verschiedene Magnetradien bei 
konstanter Länge (25 mm) und konstantem Abstand (8 mm) (Quickfield®-
Simulation).   
72 4. Autarkes Endoskop 
Die Verbesserung des S/N-Verhältnisses durch ein stärkeres Magnetfeld, ist mit der 
realisierten Geometrie nicht zu erreichen. Die verwendeten Magnete gehören zu den 
stärksten, die zur Zeit erhältlich sind. Auch die Modifikation der Stabanordnung 
verspricht in diesem Punkt keine wesentliche Verbesserung [SCH1]. 
Vielversprechender wäre ein Endoskop mit größerem Durchmesser (Abbildung 4.17). 
Dies würde allerdings auch zu einer Neubeurteilung der möglichen Anwendungsgebiete 
führen, da diese meist enge Anforderungen an die Abmaße stellen. 
Untersuchungsbedarf besteht noch bei der Überprüfung der Simulationsergebnisse 
zur Korrelation zwischen Frequenz und Eindringtiefe. Die Ergebnisse der 
Testmessungen lassen zu diesem Thema nur eine grobe Schätzung zu. Ein spezielles 
radiales Phantom, das eine Zuordnung des Messsignals zum Ort ermöglicht, ist hierfür 
notwendig. 
Die Realisierung eines Endoskops mit einem größeren Magnetsabstand und einem 
daraus resultierenden homogenen B0-Feldbereich erscheint nicht sinnvoll, da bei dieser 
Variante die Larmor-Frequenz weiter sinkt, das sensitive Volumen sehr dünn wird 
[KLE1] und entsprechend größere Spulen mit größerer Reichweite benötigt werden. 
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5 NMR-MOUSE 
Neben der Entwicklung und Anwendung eines NMR-Endoskops wurden im Rahmen 
dieser Arbeit Experimente mit einer weiteren portablen NMR-Sonde gemacht. Hierbei 
handelt es sich um die NMR-MOUSE, die im Gegensatz zum Endoskop ein 
Oberflächenscanner ist. Am Beispiel von Sehnen sollte untersucht werden, ob die Sonde 
für den Einsatz im medizinischen Bereich geeignet ist.  
Die NMR-MOUSE wurde im Institut für Makromolekulare Chemie in Aachen 
entwickelt. Ein bereits fertiges Exemplar dieses Gerätes wurde zur Messung von 
Tiersehnen verwendet (Kapitel 5.2.1). Für Messungen an der menschlichen 
Achillessehne wurde eine neue Sonde gebaut mit der eine größere Eindringtiefe zur 
Verfügung stand, um die unter der Haut liegende Sehne zu erreichen (Kapitel 5.2.2). 
Das Gerät und das Messprinzip werden in Kapitel 5.1 beschrieben.  
5.1 Methode und Aufbau 
Die NMR-MOUSE ist ein  NMR-Sensor der auf den Prinzipien der Inside-Out-NMR 
basiert [KLE1]. Das Gerät besteht aus Permanentmagneten, die das B0-Feld erzeugen, 
und einer Hochfrequenz-Oberflächenspule, die das B1-Feld generiert (Abbildung 5.1)  
[EID1, GUT2]. Zwei Magnete (NdFeB) sind gegenpolig U-förmig angeordnet und am 
unteren Ende über ein Metalljoch verbunden. Das so generierte B0-Feld verläuft 
orthogonal zum Spalt (ca. 10-13 mm) zwischen den Magneten. In dem Spalt ist eine 
mehrlagige Zylinderspule zur Erzeugung des Hochfrequenzfeldes B1 angeordnet. Das 
sensitive Volumen der Spule ist ellipsenförmig und befindet sich direkt an der 
Oberfläche des Gerätes. 
Für die Messung wird die Probe auf den Probenkopf gelegt oder bei größeren 
Objekten kann auch der Sensor auf der Probe positioniert werden. Das B0-Feld ist 
hochgradig inhomogen und nimmt ab mit zunehmender Entfernung von der 
Sensoroberfläche. Diese Änderung des Feldes ermöglicht eine tiefenabhängige Auswahl 
des sensitiven Volumens durch die geeignete Wahl der Resonanzfrequenz. Die Dicke 
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des sensitiven Volumens ist durch die Anregungsbandbreite der Pulse gegeben. Je 
größer die Bandbreite desto dicker ist das sensitive Volumen und umso besser wird das 
S/R-Verhältnis. 
Die eigentliche Sonde hat ein Gewicht von weniger als 1,5 kg und wird 
üblicherweise an einem PC-basierten Spektrometer betrieben. Der ganze Aufbau ist ein 
kleines und autarkes NMR-Gerät, das im Gegensatz zu konventionellen medizinischen 
Tomographen ohne großen nennenswerten Support oder Platzbedarf betrieben werden 
kann.  
 
Abbildung 5.1:   
Bei der NMR-MOUSE wird das statische Magnetfeld B0 von zwei U-förmig 
angeordneten Magneten generiert. Die Hochfrequenzspule ist in dem Spalt 
zwischen den Magneten platziert. Das sensitive Volumen befindet sich in dem 
Bereich über der Erregerspule wo von B0 und B1 orthogonale Komponenten 
verlaufen. 
Je größer die gewünschte Eindringtiefe ist umso stärkere Magnete und größere 
Spulen werden notwendig. Als Faustregel gilt Spulenradius = Eindringtiefe. Für die 
Experimente im Rahmen dieser Arbeit kamen zwei verschiedene Sonden zum Einsatz. 
Für die oberflächennahen Untersuchungen der Tiersehnen (Kapitel 5.2.1) eine 
„Standard“-MOUSE (0 – 0,5 mm bei 17 MHz) und eine größere Ausführung für die 
Untersuchung der tieferliegenden Achillessehne (3 - 4 mm bei 14,5 MHz) (Kapitel 
5.2.2).  
Aufgrund der hochgradig inhomogenen Magnetfelder der Sonde beschränken sich 
die verwendbaren Pulssequenzen auf Echoverfahren. Für die Experimente zur 
Untersuchung der T2-Anisotropie der Sehne wurde die CPMG-Sequenz (CPMG) 
verwendet [CAR1, MEI1] (Kapitel 2.1.2). Aufgrund der starken Magnetfeldgradienten 
und der breitbandigen Anregung kann bei der Anwednung mit der MOUSE von einem 
90°-Puls im eigentlichen Sinne nicht gesprochen werden, da dies nur für einen sehr 
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kleinen Bereich zutrifft. Daher wird die 90°-Pulslänge, als die Pulslänge des ersten 
Pulses eines Hahn-Echo-Experimentes definiert, bei dem das maximale Signal 
detektiert wird. 
5.2 Untersuchungen zur T2-Anisotropie von Sehnen  
Verschiedene Untersuchungen haben gezeigt, das anisotrope Eigenschaften von 
biologischem Gewebe mittels magnetischer Resonanz nachgewiesen werden können 
[BER1, HEN1, XIA1]. So zeigen zum Beispiel NMR Parameter wie die Signalintensität 
und die transversale Relaxation T2 eine Abhängigkeit vom Winkel zwischen der 
physiologischen Vorzugsrichtung einer Sehne und dem magnetischen Polarisationsfeld 
B0. Dies wurde sowohl durch Untersuchungen an explantierten Tiersehnen als auch 
Untersuchungen in vivo an menschlichen Sehnen nachgewiesen [ERI1, TIM1, FUL1, 
ROS1]. 
Sehnen sind aus Kollagenmikrofibrillen zusammengesetzt, die aus Tropokollagen 
bestehen. Tropokollagen ist ein Protein, aufgebaut aus drei Polypeptid-Ketten, die in 
einer dreifach Helix-Konfiguration angeordnet sind. Die Mikrofibrillen sind in Fibrillen 
angeordnet, die wiederum in einer übergeordneten Faserstruktur organisiert sind. Das 
ganze ist von einem amorphen Zellmaterial umgeben [ERI1]. Die kompakte 
Kollagenstruktur ist die Ursache, das Sehnen in NMR Bildexperimenten wenig bis gar 
kein Signal liefern. Die anisotropen Eigenschaften von Sehnen haben in der 
Vergangenheit zu einigen Fehlinterpretationen von medizinischen MR Aufnahmen 
geführt. Wenn Signal in einer Sehne detektiert wurde, wurde dies als pathologisch und 
als Anzeichen für zum Beispiel Sehnenrückbildung, anormale Gefäßbildung, 
Sehnenentzündung oder Sehnenfadenabriss, gedeutet.  
Um das MR-Signal einer Sehne richtig abschätzen zu können, muss die Orientierung 
der Fasern mit berücksichtigt werden. Aufgrund der Position des menschlichen Körpers 
bei einer MR Untersuchung im klinischen Tomographen, verlaufen die meisten Sehnen 
so, dass die Vorzugsrichtung der Sehne parallel zum B0-Feld verläuft. Bei dieser 
Anordnung liegt der häufig beobachtete Fall vor, dass Sehnen kein oder kaum Signal 
liefern. Wird jedoch die Sehne im Tomographen so ausgerichtet, das die 
Vorzugsrichtung der Sehne mit dem B0-Feld einen Winkel zwischen 40° bis 70° 
einschließt, dann kann problemlos ein Signal detektiert werden. Dieser Effekt ist 
bekannt als das Magische-Winkel-Phenomän. Verantwortlich für das anisotrope 
Verhalten der NMR Parameter ist der Aufbau der Sehne als Faserstruktur. In 
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vorangegangenen Untersuchungen wurde eine Orientierungsabhängigkeit von T2-1 zum 
Quadrat des zweiten Legendre Polynoms beobachtet:  
  ( ) 22
2
cos31
2
11 


−∝ θ
T
 ( 5.1 ) 
Das zweite Legendre Polynom beschreibt die Orientierungsabhängigkeit der 
Wechselwirkungen 2. Grades in der Festkörper NMR, wie zum Beispiel magnetische 
Suszeptibilität und Dipol-Dipol-Wechselwirkungen [XIA1]. 
Da die meisten klinischen MR-Tomographen keine winkelabhängigen Untersuchungen 
bezüglich B0 erlauben, wurde bei der Interpretation von MR-Bildern das Magische-
Winkel-Phenomän häufig als Artefakt betrachtet und systematische in vivo Studien 
wurden nicht durchgeführt. Derartige Untersuchungen können mit NMR-
Oberflächenspulen durchgeführt werden. Die MOUSE [EID1, BLÜ1] ist ein mobiler, 
universal einsetzbarer Oberflächenscanner, der frei auf dem Untersuchungsobjekt 
positioniert werden kann und somit verschiedene Orientierungen des B0-Feldes relativ 
zur Sehnenvorzugsrichtung erlaubt.  
Untersuchungen mit der MOUSE an explantierten Sehnen und in vivo Messungen 
der menschlichen Achillessehne werden im folgenden beschrieben. 
5.2.1 Messungen an explantierten Sehnen 
Zwei Messreihen wurden durchgeführt. In der ersten Messreihe sollte versucht 
werden veröffentlichte Ergebnisse anderer Arbeitsgruppen zu verifizieren [ERI1, TIM1, 
FUL1, ROS1]. Sie sollte zeigen, dass die anisotrope Struktur der Sehne mit der 
Orientierungsabhängigkeit des NMR Parameters T2 in Zusammenhang gebracht werden 
kann und das dieser Effekt mit der NMR-MOUSE gemessen werden kann. Mit der 
Untersuchung der Sehnen von Schwein- und Rindkadavern mit der Oberflächenspule 
der MOUSE wurde 12 Stunden nach dem Schlachten begonnen. Die Spin-Spin-
Relaxationszeit T2 wurde bei Winkeln im Bereich von 0° bis 90° zwischen der 
Vorzugsrichtung der Sehne und B0 mit der Carr-Purcell-Meiboom-Gill-Sequenz 
(CPMG) gemessen (Kapitel 2.1.2). 
In einer zweiten Messreihe wurde die Abhängigkeit der Relaxationsanisotropie vom 
Zerfall der Sehnen durch Verwesung untersucht. Zwecks Verwesung wurden die 
Sehnen bei Raumtemperatur aufbewahrt. Schon nach wenigen Stunden macht sich der 
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Verfall der Sehne durch Veränderung der Farbe und üblen Geruch bemerkbar. T2 wurde 
an einer Schweinesehne 20, 43, 72, 94 und 165 Stunden nach Erhalt aus dem 
Schlachthaus ermittelt. Der Zeitraum zwischen erster Messung und Schlachtung des 
Tieres wird mit ca. 12 Stunden abgeschätzt. Zum Vergleich wurde das selbe Experiment 
mit einer Rindersehne durchgeführt.  
Für die Untersuchungen der herausgetrennten Tiersehnen wurde ein PC-
Spektrometer der 1. Generation verwendet: ein Maran PC-Spektrometer von Resonance 
Instruments. 2000 Scans wurden aufgenommen, deren Signal zur Verbesserung des 
Signal-Rausch-Verhältnisses gemittelt wurde. Weiter Akquisitionsparameter sind 
Echozeit tE = 200 µs, Länge des 90°-Pulses t90 = 2,5 µs, Länge des 180°-Pulses t180 = 5 
µs und Anregungsleistung P = 60 W. Die 1H-Resonanzfrequenz beträgt 17 MHz, daraus 
folgt ein sensitives Volumen im Bereich von  0 – 0,5 mm von der Sensoroberfläche. 
 
Abbildung 5.2:  
Messung einer Tiersehne. Hier wurde eine ältere Version der MOUSE verwendet. 
Die halbkreisförmigen Magnete dienen als Oberfläche. Die Spule befindet sich im 
Luftspalt unter der Sehne. 
Abbildung 5.3 zeigt die Abhängigkeit von T2-1 vom Winkel zwischen der 
Orientierung einer Schweinesehne und B0 gemessen mit der NMR-MOUSE. Das 
Ergebnis zeigt in Übereinstimmung mit anderen Publikationen eine deutliche Variation 
von T2-1 als Funktion des Anordnungswinkels [BER1, HEN1, XIA1, TIM1, FUL1, 
ROS1]. Die Relaxationskonstante hat einen Maximalwert, wenn die Sehne parallel zu 
B0 angeordnet ist und ein Minimalwert beim magischen Winkel zwischen 50° und 60°. 
In Übereinstimmung mit der Literatur folgt die Winkelabhängigkeit von T2-1 dem 
Quadrat des zweiten Legendre Polynoms. 
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Abbildung 5.3:  
1/T2 in Abhängigkeit vom Winkel für eine Schweinesehne. Der Winkel ist die 
Abweichung der Sehnenvorzugsrichtung vom Verlauf des magnetischen Feldes B0. 
Die funktionale Abhängigkeit von 1/T2 vom Orientierungswinkel kann mit dem 
Quadrat des zweiten Legendre Polynoms beschrieben werden. Die durchgezogene 
Linie zeigt den Fit der Datenpunkte mit Gleichung 6.1.  
In Flüssigkeiten mitteln sich die nuklearen Dipolwechselwirkungen aufgrund der 
freien Beweglichkeit der Moleküle gegenseitig aus. In Sehnen wird die Beweglichkeit 
der Moleküle im starren Verbund aus dicht gepackten Fasern, Fibrillen und 
Mikrofibrillen beschränkt. Als Folge der Einschränkung wird die Bewegung anisotrop.   
Die nuklearen Spinwechselwirkungen mitteln sich nur noch teilweise aus. Die Dipol-
Dipol-Wechselwirkungen leisten normalerweise den größten Beitrag zur transversalen 
Relaxation. Die verbleibenden Dipol-Dipol-Wechselwirkungen der Protonen in Sehnen 
folgen der mikroskopischen Struktur des Gewebes und sind somit die Ursache für die 
beobachtete Orientierungsabhängigkeit des transversalen Magnetisierungszerfalls.  
Abbildung 5.4 zeigt die Auswirkungen des Sehnenzerfalls auf die Rate der Spin-
Spin-Relaxationskonstante. Die Rate der transversalen Relaxationskonstante der 
Schweine- bzw. Rindersehne zeigt eine starke Abhängigkeit von Orientierungswinkel. 
Gemessen an der T2-Relaxationszeit bleibt die Sehne für einige Stunden stabil. Nach ca. 
30 Stunden - die 12 Stunden zwischen Schlachtung und  
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Abbildung 5.4:  
Die Auswirkung der Alterung auf die winkelabhängige transversale 
Relaxationsrate. Vom Zeitpunkt der Schlachtung bis zum Beginn der ersten 
Messung (ca. 12 h) wurde die Sehne im Kühlschrank gelagert. Zwischen den 
Messungen wurde die Sehne bei Raumtemperatur gelagert. Mit fortschreitendem 
Zerfall der Sehne löste sich die geordnete Struktur auf und die 
Orientierungsabhängigkeit of T2 verschwindet. Oben: Schweinesehne; Unten: 
Rindersehne. 
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Messbeginn eingeschlossen - ist ein beträchtlicher Abfall der Signalintensität und ein 
Anstieg von 1/T2 zu beobachten. 
Als Maß der Gewebeorientierung kann sowohl die Amplitude als auch der Offset des 
zweiten Legendre Polynoms untersucht werden. Der Offset 1/T2iso kann als Kenngröße 
für das isotrope Gewebe interpretiert werden und (1/T2aniso)1/2 als Kenngröße für die 
anisotropen Komponenten des Gewebes: 
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Abbildung 5.5:  
Fit-Parameter1/T2iso und 1/T1/22aniso von Gleichung 6.2 für die Schweinesehne. 
Abbildung 5.5 zeigt die Abhängigkeit von 1/T2iso und (1/T2aniso)1/2 von der 
Sehnendegeneration. Aus den Ergebnissen dieser Untersuchungen kann ein Modell des 
Zerfallprozesses formuliert werden. Betrachten wir den Wert von (1/T2aniso)1/2 als 
zeitunabhängig dann ähnelt der Desintegrationsprozess einem Schmelzvorgang. Mit 
fortschreitender Zeit zerfällt die Sehne Stück für Stück in isotropes Material, während 
die verbleibende Struktur ihre volle molekulare Ordnung beibehält und somit ihr 
anistropes Relaxationsverhalten. Die Ursache für den Anstieg von 1/T2iso liegt in dem 
Zerfallsprozess der Zellstrukturen. Je weiter der Zellenzerfall fortgeschritten ist umso 
größer ist die isotrope Relaxationsrate.  
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5.2.2 In vivo Messungen  der menschlichen Achillessehne 
Um die Möglichkeiten der NMR-MOUSE für eine in vivo Untersuchung zu 
demonstrieren, wurde in einer dritten Messreihe die Achillessehnen von menschlichen 
Probanden untersucht. Die Achillessehne kann einfach mit der NMR-MOUSE 
untersucht werden. Aufgrund von Haut und anderen Gewebeschichten, die die Sehne 
von der Scanneroberfläche trennen, muss der Scanner eine Eindringtiefe von 3-4 mm 
erreichen. Um die Eindringtiefe zu realisieren wurde bei diesem Versuch eine größere 
Version der NMR-MOUSE eingesetzt, die mit stärkeren Magneten und einer größeren 
Spule ausgestattet ist (Abbildung 5.1). Für ein sensitives Volumen im Abstand von 3 
mm von der Scanneroberfläche liegt die 1H-Resonanzfrequenz dieser Sonde bei 14,5 
MHz.  
Während des Experimentes wird das Bein des Probanden mit einer speziell 
angefertigten Halterung fixiert (Abbildung 5.6). Hierdurch wird sichergestellt, dass das 
Bein für die Messzeit von ungefähr zehn Minuten nicht bewegt wird und dennoch der 
Komfort noch akzeptabel bleibt. Eine leichte Beugung des Fußes sorgt für eine 
gleichmäßige Auflage der Sehne auf der Sensoroberfläche.  
200 Echos wurden mit 5000 Scans bei einer Echozeit von te = 200 µs aufgenommen. 
Bei diesen Messungen kam ein neueres PC-Spektrometer („the Minispec“, Bruker 
Analytics GmbH) zum Einsatz. Dieses Gerät ermöglicht eine Amplitudenmodulation 
für Variationen des Auslenkwinkels; somit können gleiche Pulslängen für den 90°- und 
180°-Puls genutzt werden. Bei dieser Anregung ist die Anregungsbandbreite für beide 
Pulse gleich und das Signal-Rausch-Verhältnis verbessert sich aufgrund eines größeren 
sensitiven Volumens. 
Die Spin-Spin-Relaxationszeit T2 wurde einmal mit der Sehne parallel zu B0 und 
einmal mit einem Winkel von ca. 55° zwischen Sehne und B0 gemessen. Um die 
Reproduzierbarkeit des Experimentes zu untermauern wurde die Messung nach einer 
Neupositionierung des Beines wiederholt. Messungen bei anderen Winkeleinstellungen 
wurden nicht gemacht um die Probanden nicht zu überstrapazieren. Aufgrund der 
Messzeit und des festpositionierten Beines leidet der Komfort für den Probanden mit 
zunehmender Anzahl der Experimente. Als Referenzmessung an isotropen Gewebe 
wurde bei jedem Probanden eine Messung an der Handfläche vorgenommen. 
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Abbildung 5.6:  
In vivo Messung der Achillessehne. Eine speziell entwickelte Konstruktion 
ermöglicht eine weitestgehend entspannte Haltung für den Probanden und stellt 
gleichzeitig sicher, dass der Fuß während der Messung nicht bewegt wird. Die 
Achillessehne befindet sich direkt über der NMR-MOUSE im sensitiven Volumen. 
Die leichte Beugung des Fußes sorgt für eine gleichmäßige Auflage der Sehne  
auf der Sensoroberfläche. 
Die Ergebnisse der in vivo Messungen an der Achillessehne von vier Probanden sind 
in Abbildung 5.7 dargestellt. Wie bei den Untersuchungen an herausgetrennten 
Tiersehnen, so wird auch die vorhergesagte Winkelabhängigkeit beobachtet. Der Wert 
von T2 ist hoch (1/T2 ist niedrig), wenn die Sehnen parallel zum magnetischen Feld 
ausgerichtet wird. Legt der Winkel zwischen Sehne und Magnetfeld in der Nähe des 
magischen Winkels von 54,7° ist der Wert von T2 ungefähr doppelt so hoch als bei 
einem Winkel von 0°. Zum Vergleich ist auch der T2 Wert der unorientierten 
Handfläche gegeben. Bei der Referenzmessung der Handfläche wird keine 
Winkelabhängigkeit beobachtet, womit gezeigt ist, das die Ursache der gemessenen 
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Variation von T2 an der Achillessehnen tatsächlich von die makroskopischen Struktur 
der Sehne ist. Weiterhin stimmt der T2-Wert des isotropen Handflächengewebes mit 
dem isotropen T2-Wert der Sehnen beim magischen Winkel überein. Eine mögliche 
Erklärung hierfür ist, das im Handflächengewebe die nuklearen Spinwechselwirkungen 
der untersuchten Magnetisierung durch schnelle molekulare Bewegung zum selben 
isotropischen Wert gemittelt wird, wie er auch in der Achillessehne gemessen wird.  
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Abbildung 5.7:  
In vivo Messungen von T2 an der menschlichen Achillessehne von vier Probanden 
bei den Orientierungswinkeln 0° und 55°. Jeder T2-Wert wurde zweimal 
gemessen, wobei eine Neupositionierung des Beines zwischen den Messungen 
vorgenommen wurde. Als Referenzmessung wurde das isotrope Gewebe der 
Handfläche mit denselben Einstellungen gemessen. Der Balken zeigt den Fitfehler 
des T2-Wertes der durch den monoexponentiellen Fit der Daten entsteht. 
Aufgrund mangelnder Bequemlichkeit während der Messung konnte bei Proband 
4 nur drei Messungen durchgeführt werden. 
Somit kann die Übereinstimmung des T2-Wertes beim magischen Winkel mit dem 
isotropen Mittelwert als ein Gradmesser der molekularen Orientierung der Sehne 
betrachtet werden. Bei einer breiten Orientierungsverteilung sollte der Wert beim 
magischen Winkel kleiner sein als der isotrope Mittelwert. 
Der Unterschied zwischen zwei Messungen der selben Person beim selben Winkel 
liegt innerhalb des Messfehlers, so dass die Messung als reproduzierbar angesehen 
werden kann. Aus der Probenform resultierende signifikante Anteile der anisotropen 
magnetischen Suszeptibilität zur gemessenen T2-Anisotropie können weitestgehend 
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ausgeschlossen werden. Die Relaxationsanisotropie wurde mit einem Hahn-Echo 
Experiment untersucht, bei dem die aus linearen Spinwechselwirkungen resultierende 
Dephasierung der Magnetisierung refokusiert wird. 
Neuere Untersuchungen haben einen weiteren Effekt bei winkelabhängigen B0-Feld 
Messungen entdeckt: Wird das sensitive Volumen von der Probe nicht vollständig 
ausgefüllt, so kommt es durch die Variation des Winkels zwischen B0-Feld und der 
Sehne auch zu einer Variation des genutzten sensitiven Volumens. Dieser Effekt 
überlagert die durch die Vorzugsrichtung der Sehne hervorgerufene T2-Anisotropie 
[BLÜ31]. Es ist davon auszugehen, dass bei den Messungen der Achillessehne dieser 
Effekt auch eine Rolle spielt.  
Es ist durchaus angebracht zu folgern, dass die Rate der isotropen Relaxation und die 
Relaxationsanisotropie den physischen Zustand der Sehne wiedergeben. Aufgrund der 
möglichen Unterschiede zwischen verschiedenen Menschen, kann es sich jedoch nur 
um ein relatives Maß der Sehnenparameter handeln. Eine Korrelation der T2-Relaxation 
der Sehne mit dem Alter und der physischen Beschaffenheit der Sehnen muss in 
weitergehenden Untersuchungen geklärt werden. Weiterhin könnte T2 ein geeigneter 
Parameter sein zur postoperativen Beobachtung der Sehne nach zum Beispiel einem 
Riss. 
5.3 Zusammenfassung 
Messungen an Tiersehnen haben gezeigt, dass die NMR-MOUSE ein geeignetes Gerät 
ist um die T2-Relaxation der Sehnen zu untersuchen. Der große Vorteil der NMR- 
MOUSE ist, dass die notwendige Variation des Winkels zwischen der Orientierung der 
Sehne und dem magnetische Feld B0 durch einfaches Drehen des Probenkopfes erreicht 
werden kann. Gewöhnlicherweise erlauben medizinische Tomographen diesen Grad an 
Bewegungsfreiheit nicht, so dass vergleichbare Messungen der Anisotropie in Gewebe 
nur durch die Untersuchung der Anisotropie der Translationsdiffusion möglich ist 
[CHE1, GEI1]. Die NMR-MOUSE bietet eine günstige Alternative zu diesen 
Untersuchungen. 
Die Messungen der menschlichen Achillessehne zeigen, dass die NMR-MOUSE 
auch für in vivo Messungen eingesetzt werden kann. Im Fall der Achillessehnen können 
das anisotrope Verhalten von T2-1 und der Wert beim magischen Winkel gemessen 
werden um den physischen Zustand der Sehne zu erfassen und degenerative 
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Änderungen zu erkennen. Weitergehende Untersuchungen an Patienten mit 
Sehnenerkrankungen sind notwendig um festzustellen, inwieweit diese Anordnung zu 
einem Diagnoseverfahren weiterentwickelt werden kann. Hierbei sind zur 
Unterdrückung von Signal des Nicht-Sehnengewebes Anpassungen des sensitiven 
Volumens durch geeignete magnetische Polschuhe und die Signaldetektion mittels 
gepulster Feldgradienten in Kombination mit selektiven Pulsen denkbar. 
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6 Zusammenfassung 
Im ersten Teil dieser Arbeit sollte das Konzept eines NMR-Endoskops zur 
Verwendung im Bereich medizinischer Untersuchungen und minimal-invasiver 
Eingriffe in einem klinischen Tomographen untersucht werden. Ein funktionsfähiges 
NMR-Endoskop wurde entwickelt und Testmessungen erfolgreich damit durchgeführt. 
Die durchgeführten Experimente haben gezeigt, dass das radiale Messkonzept geeignet 
ist, radiale Bilder, ortsaufgelöste Spektroskopie und Relaxationszeitmessungen mit 
guter teilweise sogar sehr guter Auflösung und gutem S/N-Verhältnis durchzuführen. In 
einem noch ausstehenden Entwicklungschritt muss das Endoskop den 
medizintechnischer Anforderungen bezüglich Handhabung und Sicherheit angepasst 
werden. Dann können in Zusammenarbeit mit Medizinern Versuchsmessungen an 
medizinischen Problemstellungen erfolgen, um Korrelationen von geeigneten NMR-
Parameter zu medizinischen Parametern zu untersuchen. Ein bereits im Rahmen dieser 
Arbeit angestrebtes Forschungsprojekt zur Untersuchung der weiblichen Harnröhre 
[KIR2] konnte nicht mehr rechtzeitig starten, da ein entsprechender Förderantrag nicht 
bewilligt wurde.  
In einem weiteren Teil sollte die Möglichkeiten des Endoskops als autarke, mobile 
NMR-Sonde für den Einsatz in Gebieten, die der NMR aufgrund von Beschränkungen 
durch Mobilität und Größe bisher verschlossen geblieben sind, untersucht werden. Hier 
gestaltete sich aufgrund der konzeptionell bedingten Inhomogenität sowohl des B0-
Feldes als auch des B1-Feldes die Entwicklung schwieriger. Dennoch gelang es mit 
Hilfe von Feldsimulationen eine geeignete Konfiguration zu ermitteln und einen 
Prototypen zu realisieren. Mit dem gebauten Protoptyp ist es gelungen einfache 
Echoexperimente und sogar Relaxationszeitmessungen durchzuführen. Es besteht zwar 
noch Bedarf zur Entwicklung sensitivitätssteigernder Messmethoden, wie zum Beispiel 
selektiver Pulse [HOU4], dennoch zeigte sich, dass eine radiale, mobile Endoskopsonde 
funktioniert und eingesetzt werden kann.  
Aufgrund der erfolgversprechenden Ergebnisse und zahlreicher Anwendungs-
möglichkeiten in der Medizin und auch in vielen anderen Bereichen, wurde für das 
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Konzept des NMR-Endoskops und des autarken NMR-Endoskops ein Patentantrag 
gestellt (Nr.: DE 19835658.7). 
 Im dritten Teil der Arbeit konnte für die NMR-MOUSE ein neues medizinischen 
Anwendungsgebiet eröffnet werden. Bei der NMR- MOUSE besteht im Gegensatz zum 
klinischen Tomographen die Möglichkeit, den Winkel zwischen der Orientierung der 
Probe und dem magnetischen Feld B0 zu variieren. Die Variation des Winkels ist 
notwendig um die T2-Anisotropie von Sehnen zu erfassen. Messungen an Tiersehnen 
und an der menschlichen Achillessehnen in vivo haben gezeigt, dass die NMR-MOUSE 
in der Lage ist, das anisotrope Verhalten von T2-1 zu messen. Im Fall der in vivo 
Experimente an der Achillessehnen können die Anisotropie und der Wert beim 
magischen Winkel genutzt werden, um den physischen Zustand der Sehne zu erfassen 
und degenerative Änderungen zu erkennen. Weitergehende Untersuchungen an 
Patienten mit Sehnenerkrankungen sind notwendig um festzustellen, inwieweit diese 
Anordnung zu einem Diagnoseverfahren weiterentwickelt werden kann. Die NMR-
MOUSE könnte hier eine günstige Alternative zu klinischen Tomographen darstellen. 
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